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1 Introduzione 
1.1 La terapia radiometabolica (TRM) 
La terapia radiometabolica è quella branca della Medicina Nucleare che, attraverso la somministrazione 
all’interno del paziente di una sorgente radioattiva, sfrutta gli effetti delle radiazioni ionizzanti sui tessuti 
biologici per fini terapeutici. 
L’obiettivo base della TRM è distruggere selettivamente le cellule dei tessuti considerati responsabili della 
patologia da trattare, in modo da massimizzare l’efficacia del trattamento e di minimizzare gli effetti 
collaterali. Nel caso dei tumori questo significa determinare effetti citotossici irreversibili e quindi la morte  
del maggior numero possibile di cellule neoplastiche, che costituiscono il bersaglio (target), e risparmiare le 
cellule sane (non-target), evitando significativi effetti collaterali locali o sistemici. La selettività del 
trattamento si esprime in termini di un alto rapporto cellule tumorali / cellule non tumorali danneggiate (T/nT 
ratio).  
Per raggiungere tale obiettivo la TRM usa i radiofarmaci, composti chimici caratterizzati essenzialmente 
dalla presenza di un radionuclide legato ad una molecola, detta molecola vettore che, una volta entrata nel 
corpo, si concentra nei tessuti che ospitano le cellule target. Si indica come farmacocinetica l’andamento 
temporale della distribuzione del farmaco nei tessuti del corpo umano. 
In alcuni casi il radionuclide stesso presenta una farmacocinetica vantaggiosa per raggiungere le sedi 
bersaglio. Nella maggior parte dei casi, il radionuclide va a marcare una molecola sintetizzata in laboratorio 
che deve avere le seguenti caratteristiche generali: 
 strutturalmente simile a molecole endogene dell’organismo 
 coinvolta a livello molecolare in specifici processi fisiologici 
Pur entrando nei processi bio-chimici del corpo umano, la quantità di molecole vettore del radionuclide  
introdotte nell’organismo sono tali per cui il radiofarmaco non presenta effetti farmacologici significativi e il 
principio attivo è costituito dal radionuclide con i suoi effetti biologici radioindotti nelle cellule target. 
1.2 Effetti biologici delle radiazioni ionizzanti 
Di seguito sono riportate le definizioni delle grandezze fisiche di base da cui gli effetti delle radiazioni 
ionizzanti sulla materia biologica dipendono.  
 Dose assorbita D: sia ΔE l’energia depositata, in seguito a ionizzazioni ed eccitazioni degli atomi, in 
un elemento Δm di massa in un punto P della materia biologica; si definisce dose assorbita D nel 
punto P il limite per Δm che tende a zero del rapporto ΔE/Δm 
     
    
  
  
 
1-1 
In Medicina Nucleare si fa riferimento alla dose assorbita media all’interno di un organo, parte di 
organo o voxel (elemento di volume del corpo umano, definito a partire dal processo di imaging 
effettuato in ambito medico-nucleare). 
 Dose rate dD/dt: è la rapidità con cui un dato valore di dose assobita D viene impartito nella materia 
biologica. 
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 Linear Energy Transfer (LET) LΔ: è il rapporto tra l’energia dE [keV] dissipata dalla particella 
carica (particella primaria), nel tratto dx [m] di percorso, e la lunghezza dx, considerando solo 
quelle collisioni che comportano singoli trasferimenti di energia inferiori ad un prefissato valore Δ 
(di solito espresso in eV). 
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Il parametro Δ stabilisce il criterio di prossimità dalla traccia (primaria) della particella: si considera che 
elettroni secondari con energia > Δ rilascino la loro energia lontano dalla traccia primaria, per cui non 
contribuiscono alla distribuzione locale delle ionizzazioni. 
 Ricordiamo che il LET di una radiazione ionizzante è strettamente legato al potere frenante (stopping power)  
collisionale delle particelle cariche, definito come il rateo di perdita di energia della particella lungo il 
percorso nella materia –dT/dx. In particolare, Δ= ∞ vale l’uguaglianza 
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Questa stretta connessione aiuta a capire la dipendenza del LET dal tipo di particella ionizzante e dalla sua 
energia, tenendo conto in particolare della formula di Bethe-Bloch per lo stopping power collisionale in un 
materiale con densità volumetrica N di atomi aventi numero atomico Z e riferito ad una radiazione costituita 
da particelle cariche con le seguenti caratteristiche: 
- carica ze (dove e è la carica dell’elettrone) 
- velocità v; 
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dove I rappresenta il potenziale medio di eccitazione e ionizzazione del materiale con cui la radiazione 
interagisce.  
Il LET quantifica la distribuzione locale degli eventi di deposizione di energia lungo la traccia della 
particella carica primaria. 
 I fotoni e i neutroni, che non sono dotati di carica, si definiscono particelle indirettamente ionizzanti. Tali 
particelle, interagendo con uno o pochi atomi della materia, convertono la loro energia in energia cinetica di 
particelle cariche, dette cariche secondarie, che sono responsabili della successiva deposizione di energia 
nella materia tramite ionizzazioni ed eccitazioni. Nel caso di particelle indirettamente ionizzanti la 
distribuzione locale di eventi di deposizione di energia dipende dallo spettro energetico delle particelle 
cariche secondarie. 
Particelle con basso LET sono generalmente indicate come radiazione sparsamente ionizzante; al contrario, 
particelle con alto LET sono indicate come radiazione densamente ionizzante. 
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1-1. Distribuzioni di eventi di deposizione locale di energia da parte di particelle direttamente 
ionizzanti (protoni, particelle alfa, ioni carbonio) e di particelle indirettamente ionizzanti 
(gamma).  Distribuzioni con densità maggiore di eventi corrispondono a LET più elevati. 
È noto che i danni più gravi prodotti dalle radiazioni ionizzanti nelle cellule sono quelli a carico del DNA. Le 
principali alterazioni delle molecole di DNA sono: 
 rottura del legame fosofodiestere covalente dello scheletro zucchero-fosfato. Si può avere una rottura 
su una singola elica (Single Strand Break - SSB) o due o più rotture su ambo i filamenti della 
molecola, a distanza ravvicinata lungo la struttura a doppia elica  (Double Strand Break – DSB). 
 formazione di legami covalenti tra DNA e proteine; 
 cross-link tra eliche appartenenti alla stessa molecola o a molecole differenti di DNA. 
Le cellule sono dotate di meccanismi di riparazione per correggere quelle alterazioni spontanee  che si 
verificano nella molecola di DNA durante la fase S del ciclo cellulare, in cui avviene la replicazione della 
molecola stessa. I meccanismi di riparazione hanno un’efficienza di ripristino delle alterazioni  che è 
adeguata alla frequenza con cui le alterazioni spontanee a carico del DNA si manifestano. Tali meccanismi 
risultano efficaci anche in risposta alle lesioni indotte nel DNA dalle radiazioni ionizzanti. 
 Se la molecola di DNA subisce rotture su un singolo filamento, il danno è in genere facilmente e 
correttamente riparato. Si parla in tal caso di danno sub-letale. Se , invece, si verificano rotture della doppia 
elica, il danno ha un’alta probabilità di essere riparato in modo non corretto e quindi di diventare 
irreversibile. 
In conseguenza di lesioni al DNA, le cellule possono subire mutazioni geniche, formazione di micronuclei, 
aberrazioni cromosomiche, carcinogenesi. In particolare, le cellule possono andare incontro a morte  
immediata ( per apoptosi o necrosi) oppure subire una morte clonogenica. In tal caso il danno radioindotto 
nel DNA della cellula è detto letale. 
Si definisce morte clonogenica di una cellula l’inattivazione della sua capacità proliferativa, ossia la capacità 
di effettuare un numero illimitato di suddivisioni mitotiche. Convenzionalmente, la morte clonogenica di una 
cellula, esposta a radiazione ionizzante, sopraggiunge se la cellula esposta non riesce a formare una colonia 
di più di 50 cellule, corrispondenti a 5-6 suddivisioni mitotiche. 
La morte clonogenica dell cellule è l’effetto biologico di riferimento nella radioterapia. Infatti, l’alterazione 
della capacità proliferativa delle cellule tumorali determina l’efficacia del trattamento con radiazioni 
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ionizzanti, invece le alterazioni sulla componente cellulare proliferante degli organi sani è la causa degli 
effetti collaterali della radioterapia. 
La morte clonogenica è stata studiata con esperimenti in vitro su linee cellulari stabilizzate, ossia popolazioni 
cellulari derivanti da tessuti/organi di varie specie di mammifero, con caratteristiche stabili nel tempo e 
illimitata capacità proliferativa. È stata studiata l’efficacia di vari tipi di particelle ionizzanti nell’indurre la 
morte clonogenica. 
Tali studi hanno valutato la sopravvivenza cellulare in funzione della dose assorbita da una colonia di cellule 
di una data linea, esposte ad un dato tipo di radiazione ionizzante. Le valutazioni vengono fatte costruendo 
delle curve dose – risposta nel modo seguente:  
a) Si preparano molteplici campioni di colonie di cellule della linea selezionata. Ogni colonia ha lo 
stesso numero iniziale di cellule N0. 
b) Si valuta anzitutto il numero N(D=0) di cellule che sopravvivono quando la colonia non è 
esposta alla radiazione ionizzante. Si valuta dunque il rapporto N(D=0)/N0 definito come 
efficienza di piastramento EP0. 
c) Si espone una seconda colonia ad un valore di dose D, rilasciata con dose-rate prefissato e si 
conta il numero di cellule N(D) sopravvissute a fine esposizione. Si calcola dunque il rapporto 
EP(D)=N(D)/N0.  
d) Si ripete l’operazione c) su una nuove colonie, aumentando progressivamente la dose assorbita, 
mantenendo costante il dose-rate.  
e) Per ogni valore D di dose si calcola il rapporto SF(D)=EP(D)/EP0. Tale quantità è detta Survival 
Fraction. 
Le curve dose –risposta sono costituite dai vari punti sperimentali di SF(D) in funzione della dose assorbita 
D. In figura 1-2 viene riportato lo schema del procedimento di costruzione di una curva dose –risposta e 
viene raffigurato un grafico esemplificativo di tale curva. 
 
1-2. Procedimento sperimentale per la determinazione di una curva dose – risposta, avendo fissato la 
linea cellulare, il tipo di radiazione e il dose-rate a cui essa impartisce la dose in una colonia di cellule. 
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L’andamento delle curve  dose – risposta relative all’effetto di morte cellulare clonogenica risulta ben 
descritto da un modello Log-Lineare- Quadratico: 
                  
1-5 
Il termine lineare descrive il contributo all’effetto biologico dovuto ad eventi di deposizione di energia che 
avvengono lungo la traccia di una singola particella ionizzante. Tali eventi sono associati ai danni non 
riparabili e letali per la cellula, essenzialmente ai Double Strand Break (DSB). 
In particolare, il parametro  dipende dal LET delle particelle cariche o, nel caso di particelle indirettamente 
ionizzanti, dal LET delle particelle cariche secondarie. Infatti la rottura di ambo i filamenti ha una probabilità 
di accadere tanto più alta quanto maggiore è la densità spaziale di eventi di deposizione di energia lungo la 
traccia di una particella ionizzante, ossia quanto più alto è il LET della particella. 
Per valori modesti di dose, le particelle con basso LET possono produrre per lo più lesioni sub-letali che 
vengono riparate dalla cellula. Occorre spingersi a dosi elevate perché si manifestino contemporaneamente 
due lesioni Single Strand Break  in un breve tratto lungo le due eliche del DNA e il risultato sia equivalente 
ad un DSB. 
 
1-3. Schema della produzione di una lesione DSB irreversibile nel DNA di una molecola. Su una 
singola traccia di una particella ad alto LET è alta la probabilità di produrre un DSB. In una traccia 
di una radiazione con basso LET la probabilità di produrre lo stesso effetto è confrontabile solo per 
valori di dose più alti.  
 Il termine quadratico descrive, appunto, il risultato ad alte dosi di radiazione ionizzante. Esso esprime il 
contributo all’effetto biologico dovuto ad eventi di deposizione di energia che avvengono all’interno di 
tracce distinte di due particelle ionizzanti diverse. Il termine quadratico tiene conto dell’interazione di due 
lesioni sub-letali, che singolarmente sono riparabili. Il parametro β dipende, in particolare, dal dose rate della 
radiazione ionizzante di basso LET e descrive un fenomeno di saturazione dei meccanismi di riparazione 
cellulare. Infatti, se un dato valore di dose viene erogato in tempi brevi in modo che la frequenza delle lesioni 
subletali superi quella spontanea di riparazione cellulare, allora tali lesioni diventano irreversibili come nel 
caso di un DSB. 
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Nel caso di particelle cariche con LET elevato il termine quadratico può essere trascurato rispetto a quello 
lineare in quanto le lesioni prodotte da tali particelle sono già letali. In tal caso l’effetto biologico indotto 
sulle cellule è indipendente dal dose-rate. 
Dalle curve dose-risposta emerge che dosi uguali impartite alle cellule da particelle ionizzanti diverse 
producono un effetto biologico di entità diversa. Per esempio, dai grafici di figura 1-4, si ricava che una dose 
di 2 Gy di fotoni da 6MeV dà luogo ad una frazione di sopravvivenza (SF) del 50 % circa, invece la stessa 
dose impartita da un fascio di particelle cariche pesanti, caratterizzate da un LET elevato, riducono la 
sopravvivenza all’8%. 
 
1-4. Curve dose - risposta ottenute esponendo colonie di cellule della linea cellulare LN229 a dosi 
crescenti di raggi X e di ioni carbonio con energia associata ad un LET di 218 keV/μm, 
rispettivamente. (adattato dal corso di Radiobiologia –Scuola di Specializzazione in Fisica Medica - 
Milano, Prof.ssa Daniela Bettega) 
Per quantificare la diversa efficacia delle radiazioni ionizzanti nel produrre la morte clonogenica in una 
popolazione cellulare si introduce il parametro di efficacia biologica relativa o RBE di cui si dà la seguente 
definizione. 
Fissato l’effetto x, sia Dr la dose assorbita in un sistema cellulare, esposto ad un fascio di fotoni  emessi dai 
decadimenti del 
60
Co, necessaria per provocare l’effetto x. La radiazione  del 60Co è presa come radiazione 
di riferimento. Sia Dt la dose impartita da un’altra radiazione ionizzante di tipo t che provochi lo stesso 
effetto x. Si definisce RBE(x) della radiazione t la quantità: 
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Per definizione l’RBE dei fotoni del Cobalto-60 è uguale a 1. Inoltre l’RBE è funzione del LET delle 
particelle cariche con un andamento caratterizzato da un valore massimo. Per valori del LET maggiori di 
quello corrispondente al massimo RBE di un dato tipo di particelle, gli eventi di deposizione di energia non 
contribuiscono ulteriormente al danno biologico e si parla di regime di over-killing. 
Da quanto detto segue che, per quantificare l’efficacia di una terapia radiometabolica e l’entità del danno 
radioindotto su organi e tessuti sani che possono essere coinvolti nel corso della terapia, si può far 
riferimento alla dose assorbita nelle cellule target pesata per il fattore RBE, indicata come DRBE o dose RBE-
ponderata 
              
Per determinare DRBE è necessario conoscere la distribuzione nell’organismo del paziente della dose fisica 
impartita a seguito dei decadimenti radioattivi dell’isotopo emettitore veicolato dal radiofarmaco, gli organi 
o i tessuti interessati,il tipo di particelle emesse e il loro spettro energetico.  
1.3     Dosimetria interna: il formalismo MIRD 
La dosimetria interna si occupa della determinazione della quantità e della distribuzione spaziale e temporale 
della dose assorbita all’interno di organi e tessuti del corpo umano, a seguito dell’introduzione di una 
quantità nota di sostanza radioattiva, valutata in termini di attività (Bequerel o Bq). 
I radiofarmaci (radionuclide + molecola vettore) introdotti nell’organismo umano sono trasportati in maniera 
selettiva in specifici organi e tessuti. La loro ritenzione (uptake) in un dato tessuto e la loro eliminazione 
(clearance) dipendono da proprietà biochimiche e metaboliche. 
 
figura 1-5. Schema riassuntivo del formalismo MIRD. Ciascun tessuto o organo in cui si accumula una 
certa attività di radiofarmaco può essere considerato sorgente (S) di radiazione. Rispetto a S, tutti gli 
altri tessuti/organi sono considerati bersagli (T) della radiazione proveniente da S. 
La dose assorbita da ciascun tessuto o organo può essere calcolata a partire dalla conoscenza della 
distribuzione di attività introdotta nel corpo, che è funzione del tempo per effetto 
 del decadimento fisico del radionuclide incorporato 
 del comportamento metabolico della sostanza che veicola il radionuclide. 
La dose assorbita da una data regione dell’organismo (regione target per la radiazione ionizzante) è la 
somma delle dosi rilasciate separatamente da ciascun’altra regione in cui si è accumulata attività di 
radiofarmaco (regione sorgente di radiazione ionizzante). L’energia della radiazione emessa da un 
radionuclide presente in una regione sorgente può essere totalmente o solo in parte assorbita anche dalla 
regione stessa, in funzione del tipo di emissione del radionuclide e dell’energia delle particelle emesse. 
La Commissione MIRD ha formalizzato matematicamente il calcolo della dose interna rilasciata da una data 
distribuzione di attività incorporata a seguito della somministrazione di una certa quantità di radiofarmaco 
([26]). 
 Sia D(rT) la dose assorbita da una regione target rT; il rateo di tale dose dD(rT,t)/dt, funzione del tempo, per 
effetto dell’irraggiamento su rT da parte del radiofarmaco distribuito uniformemente in una o più regioni 
sorgente rS, al tempo t dopo la somministrazione, è espresso dalla formula 
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dove A(rS,t) è il profilo temporale di attività del radiofarmaco nel tessuto sorgente rS e S(rTrS,t) rappresenta 
il rateo di dose media assorbita nel tessuto target rT al tempo t dopo la somministrazione per unità di attività 
presente nel tessuto sorgente rS. La quantità S è caratteristica del radionuclide e del modello anatomico, 
specifico per età e sesso, scelto per rappresentare il paziente o un tessuto di interesse. 
La dose media assorbita da rT, in un dato intervallo di integrazione TD dopo la somministrazione di un 
radiofarmaco in un paziente, è data dalla formula 
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dove TD è solitamente posto pari a infinito. 
I fattori S, detti anche fattori di Snyder, sono definiti dalla formula 
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 Ei = l’energia della transizione nucleare del tipo i-esimo. 
 Yi = numero di transizioni nucleari del tipo i-esimo per trasformazione nucleare, ossia la probabilità 
di emissione della radiazione associata alla transizione nucleare di tipo i-esimo. 
 (rTrS,Ei,t) = la frazione di energia Ei emessa nel tessuto sorgente rS al tempo t che è assorbita 
nel tessuto bersaglio rT (frazione assorbita). 
 M(rT,t) è la massa del tessuto bersaglio in funzione del tempo. 
Nel formalismo MIRD, spesso si fa riferimento alla funzione  
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indicata come frazione assorbita specifica o Specific Absorbed Fraction (SAF). 
Nella maggior parte dei casi analizzati in dosimetria interna si può trascurare la dipendenza temporale dei 
fattori S descritti in equazione 1-9. In tali casi l’espressione usata per il calcolo della dose assorbita dalla 
regione bersaglio rT nell’intervallo di tempo TD dopo la somministrazione è la seguente: 
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           è l’attività integrata nel tempo ossia il numero totale di trasformazioni nucleari 
nell’intervallo TD. 
          (che non presenta dipendenza temporale) è ridefinita come la frazione di dose assorbita 
in rT per trasformazione nucleare in rS, ossia il rapporto delle quantità integrali di equazione 1-11. 
Un’altra quantità spesso utilizzata nelle valutazioni della dose interna assorbita è la quantità indicata come 
tempo di residenza, definita da 
         
         
  
 
1-13 
 A0 è l’attività totale somministrata al paziente. 
 (rS,TD) ha le dimensioni di un tempo e rappresenta il numero cumulativo di trasformazioni nucleari 
(Bequerel · secondo) che si verificano nel tessuto sorgente rS durante l’intervallo TD per unità di 
attività somministrata. 
La dose media D assorbita da un tessuto bersaglio rT in un intervallo di tempo TD in seguito alla 
somministrazione di un’attività A0 di radiofarmaco, può essere schematicamente descritta dalla formula 
         
1-14 
da cui emerge il fatto che la dose dipende dall’attività somministrata A0, dal fattore biologico  ( che include 
la biocinetica del radiofarmaco incoroporato e la sua distribuzione spaziale e temporale nei vari tessuti rT) e 
da un fattore fisico S (che veicola le informazioni sul tipo di decadimento del radionuclide incorporato e 
sull’interazione tra la radiazione emessa e la materia biologica). 
1.4 Il carcinoma della prostata in Medicina Nucleare 
Il carcinoma della prostata è il tumore maligno più comune negli uomini e la seconda causa di morte per 
cancro nella popolazione maschile del mondo Occidentale. ([19]). L’osso è un sito molto comune in cui 
metastasi del cancro della prostata proliferano e nella maggior parte dei pazienti è il solo sito di progressione 
di malattia. 
Le metastasi scheletriche hanno serie implicazioni cliniche; esse sono spesso causa di dolore, fratture 
patologiche, compressione del nervo, insufficienza midollare e ipercalcemia con effetti devastanti sulla 
qualità di vita dei pazienti. Metastasi nelle vertebre provocano compressioni del midollo spinale con 
conseguenze cliniche serie. Approssimativamente il 70-80% dei pazienti con carcinoma della prostata in fase 
avanzata rispondono inizialmente alla terapia ormonale (privazione degli ormoni androgeni per via 
farmacologica o indotta tramite castrazione chirurgica).  
Quando i tumori diventano resistenti alla soppressione ormonale (hormone-refractory prostate cancer o 
HRPC) si ha ripresa di progressione di malattia con diffusione delle metastasi ossee, sia dolenti che 
asintomatiche, in vari siti scheletrici. In questi casi una terapia radiometabolica con uso di radiofarmaci 
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selettivi per il microambiente osseo (bone-seeker o radiofaramci bone-seeking) è un approccio 
particolarmente efficace. L’obiettivo principale di tale terapia è alleviare i dolori ossei rilasciando una dose 
di radiazioni sufficientemente alta alle cellule tumorali nell’osso e contemporaneamente una dose minima al 
midollo rosso. 
Infatti, dopo infusione endovenosa, un radiofarmaco bone-seeking rilascia selettivamente radiazioni 
ionizzanti in aree con attività osteoblastica amplificata, aggredendo simultaneamente metastasi multiple, sia 
sintomatiche che asintomatiche. Il target è il calcio-idrossiapatite, particolarmente abbondante nelle metastasi 
da carcinoma della prostata. Questo è evidente dalle immagini di biodistribuzione comuni a tutti i 
radiofarmaci bone-seeking, esemplificate come “hot-spots” visualizzate su immagini diagnostiche ossee di 
Medicina Nucleare usando un tracciante bifosfonato marcato con 
99m
Tc. 
 
figura 1-6. Immagini WB con 
99m
Tc legato a un difosfonato. La freccia rossa indica una regione che 
corrisponde ad una metastasi ossea dolente. Le frecce gialle evidenziano metastasi asintomatiche ([17]) 
I radiofarmaci Bone-seeking attualmente in uso nelle terapie radiometaboliche standard per la palliazione di 
metastasi ossee HRPC multiple e diffuse coinvolgono radioisotopi emettitori di particelle beta meno. Esempi 
di tali radiofarmaci sono lo Stronzio-89-dicloruro (nome commerciale del prodotto: Metastron, GE 
Healthcare, Chalfont St. giles, UK) e il Samario-153-EDTMP (nome commerciale del prodotto: Quadramet, 
Cytogen Corp, Princeton NJ)([19], [20], [22], [24]). 
Lo Stronzio-89 è un metallo alcalino-terroso che imita il comportamento del Calcio nell’organismo umano, 
venendo incorporato nell’idrossiapatite all’interno dell’osso. I tessuti con cellule osteoblastiche mostrano un 
accumulo di Stronzio-89 fino a 5 volte maggiore che in aree di tessuto osseo sano nello stesso paziente. Le 
attività standard raccomandata è 148 MBq. Lo Stronzio-89 ha un’emivita fisica (t1/2) di 50.5 giorni e nel 
decadimento in Ittrio-89 stabile emette particelle beta meno con energia massima Emax = 1.46 MeV e un 
range di penetrazione entro i 6-7 mm nei tessuti molli e 3-4 mm nell’osso.  
Il Samario-153 legato ad un sale calcio-fosfonato (EDTMP, Lexidronam) si comporta come analogo del 
Calcio legandosi all’idrossiapatite dell’osso, privilegiando le aree in cui la tasso di rinnovo delle cellule 
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ossee è più alto. Il radionuclide ha un’emivita fisica di 46.3 ore ed emissioni multiple di particelle beta meno 
(energie massime Emax = 640, 710 e 810 keV) con range medio di penetrazione in acqua di 0.83 mm. Tali 
emissioni sono accompagnate da emissioni  di fotoni gamma da 103.2 keV, con prodotto di emissione (yield) 
del 28%, condizione che permette di effettuare l’imaging quantitativo  della biodistribuzione del 
radiofarmaco e che mostra la possibilità di una dosimetria interna personalizzata 
L’uso di radiofarmaci β-emettitori presenta i seguenti limiti: 
 L’RBE delle particelle beta vale circa 1, non particolarmente favorevole dal punto dell’efficacia 
terapeutica, in quanto si rende necessario somministrare alte attività di radiofarmaco. 
 La distribuzione di dose non è perfettamente conformata intorno al sito captante, a causa dei range 
dei β dell’ordine di 1 cm. 
 In conseguenza dei valori di range delle particelle beta, si ha una dose non trascurabile al midollo 
rosso, che impedisce di incrementare i livelli di dose terapeutica per aumentarne l’efficacia.  
1.5 La terapia radiometabolica con Radio-223 
Vari studi clinici hanno indicato che radiofarmaci bone-seeking marcati con radionuclidi emettitori alfa 
costituiscono una efficace alternativa agli emettitori beta nel trattamento delle metastasi ossee da carcinoma 
della prostata ormono-refrattario ([4], [7],[11]). 
Le particelle alfa producono tracce densamente ionizzanti quando attraversano i tessuti biologici. Esse infatti 
hanno valori molto elevati di LET. Per esempio, le particelle alfa da 6 MeV emesse in seguito al 
decadimento di Attinio-225 hanno un LET minimo di 70 keV/μm circa, che aumenta fino a valori di oltre 200 
keV/μm a fine corsa (confronta la ). 
 
1-7. LET possideuto da particelle alfa lungo il loro percorso in tessuto (grafici generati nel Pamphlet 
22 MIRD ([25]), usando i dati ICRU) 
Da molteplici studi di radiobiologia è stato ricavato un valore di RBE pari a 5 per le particelle alfa (per 
esempio cfr. [25]), in corrispondenza dell’induzione di morte clonogenica sulle cellule. 
Esse rilasciano una elevata quantità di energia per unità di lunghezza di traccia ed hanno dei range molto 
piccoli (40-100 m) confrontabili alle dimensioni di micro metastasi, caratteristica che rende i radiofarmaci 
alfa emettitori più selettivi rispetto a quelli tradizionali ([11]). 
La radiazione alfa produce soprattutto lesioni non riparabili ai filamenti di DNA delle cellule (Double Strand 
Breaks), risultando più tossica e mutagenica rispetto alla radiazione beta. Ciò la rende più efficace contro le 
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metastasi chemio resistenti. D’altra parte l’irraggiamento coinvolge volumi piccoli di cellule sane e ciò 
compensa l’elevata tossicità indotta ai tessuti non tumorali ([12], [13],[14]). 
La lunghezza ridotta delle tracce delle particelle alfa implica il rilascio di basse dosi dalla superficie 
dell’osso alle cellule del midollo osseo. Poiché le molecole del radiofarmaco emettitore alfa si legano alle 
molecole di idrossiapatite addensate soprattutto nel tumore osteoblastico, si ha una distribuzione volumetrica 
che rende molto probabile l’interazione di una particella alfa con il nucleo di una cellula tumorale, 
nonostante i range brevi. 
Inoltre, gli effetti biologici indotti da particelle alfa sono descritti da curve dose-risposta mono-esponenziali, 
che corrispondono ad una modello radiobiologico in cui il contributo lineare con la dose è molto più grande 
di quello quadratico. Gli effetti radioindotti sono, dunque, indipendenti dal dose-rate.  
La Compagnia norvegese Algeta ASA, in collaborazione con la casa farmaceutica Bayer, ha sviluppato un 
nuovo radiofarmaco bone-seeking emettitore di particelle alfa usando il radioisotopo Radio-223 in forma 
Radio-dicloruro, registrato con il nome commerciale Xofigo®(Bayer Pharma AG, Berlin, Germany) ([2], 
[18]).  
Il Radio è un metallo alcalino-terroso, appartenente al secondo gruppo della Tavola Periodica degli Elementi. 
Come un analogo dell’elemento Calcio, il Radio-223 si lega selettivamente al minerale idrossiapatite 
dell’osso, in quantità particolarmente elevata dove è maggiore il turnover cellulare, ossia nei tessuti 
metastatici. 
Il radionuclide decade (emivita di 11.4 giorni) in Radon 219, che con un’emivita di soli 4 secondi dà luogo 
ad una serie di cinque decadimenti successivi che terminano in Piombo-207 stabile. Nel processo di 
decadimento a sei fasi, per ogni atomo di Ra-223 sono emesse quattro particelle alfa (intervallo di energia: 
5.0 – 7.5 MeV, corrispondente ad un LET di  80 keV/m) che rappresentano circa il 95.3% di tutta 
l’energia emessa sottoforma di radiazione. L’energia restante è emessa sottoforma di particelle beta (3.6 %) e 
di fotoni  (1.1%). 
Sebbene il Radio-223 si formi in natura in seguito al decadimento dell’Uranio-235, esso viene prodotto 
artificialmente a partire dal suo precursore Attinio-227 (t1/2 =21.7 anni). Questo a sua volta si può ottenere 
come prodotto di decadimento del Radio-227 prodotto in seguito ad irraggiamento neutronico del Radio-226 
([5],[6]). 
Per particelle alfa prodotte dai primi tre decadimenti della catena del Ra-223 sono emessi entro 5 secondi dal 
primo decadimento alfa perciò contribuiscono alla dose in prossimità del sito di decadimento del Ra-223. Il 
range di tali particelle è < 100 m, breve a sufficienza per risparmiare completamente alcune porzioni del 
midollo contenuto nello spazio trabecolare. Ne consegue una diminuzione della tossicità ematologica rispetto 
a quella sperimentata nei pazienti trattati con emettitori beta. 
Iniettato per infusione endovena, il Ra-223 è rapidamente eliminato dal sangue. Entro 15 minuti dopo 
l’iniezione, approssimativamente l’80% della radioattività iniettata è rimossa dal volume ematico;  4 h dopo 
l’iniezione ne rimane approssimativamente il 2-4 % ed entro 24 ore scende sotto l’1%. 
Entro 10 minuti dopo l’iniezione, il Radio-223 passa dal sangue principalmente nell’osso o è escreto 
nell’intestino. Le dosi più elevate sono impartite alle cellule osteogeniche, al midollo rosso e alla parete 
intestinale, con un rapporto di 10 a 1 nelle dosi assorbite dalla superficie ossea rispetto a quelle nel midollo 
rosso. La maggior parte della radiazione responsabile della dose all’intestino è di tipo beta. Non è stato 
osservato accumulo significativo di attività in altri organi come reni, fegato o vescica. 
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La distribuzione di dose del Ra-223 dipende anche dalla biodistribuzione e farmacocinetica della sua 
progenie, che può essere comunque assimilata a quella del Ra-223 avendo emivite brevi rispetto ai tempi di 
traslocazione dai siti di accumulo del Radio. 
Il Radio-223 non è metabolizzato dall’organismo e viene escreto prevalentemente tramite le feci: a 7 giorni 
dall’iniezione circa il 76% dell’attività viene eliminata per via fecale; 48 ore dopo l’iniezione meno del  5%  
dell’attività totale è stata riscontrata nelle urine e non è stata osservata escrezione epato-biliare. La velocità di 
eliminazione del Ra-223 non legato al tessuto osseo dipende dalla velocità di transito intestinale: pazienti con 
ridotta frequenza di evacuazione possono subire dosi maggiori al livello intestinale. 
Le controindicazioni al trattamento con Radio223-dicloruro sono principalmente legate allo status 
ematologico basale del paziente. Gli effetti indesiderati più frequenti legati al trattamento sono di tipo 
ematologico,diarrea, nausea e vomito (riscontrate in 1 su 10 durante i trials clinici), arrossamento della pelle. 
Le reazioni avverse più gravi sono trombocitopenia e neutropenia ([2]). 
Il trattamento con Xofigo® prevede la somministrazione endovenosa lenta di 50 kBq pro kg di peso corporeo 
per un totale di 6 iniezioni a intervalli di 4 settimane. Il volume da somministrare al paziente è calcolato sulla 
base del dosaggio standardizzato pro kg, della concentrazione di attività del radiofarmaco (1000 kBq/mL) 
alla data di riferimento indicata dal produttore e al peso corporeo del paziente. 
Prima dell’iniezione l’attività viene controllata tramite calibratore di attività appositamente calibrato per le 
emissioni del Radio (con geometria “siringa”). 
1.6 Inquadramento del problema 
Con riferimento all’equazione 1-14, si può notare che la dose assorbita è funzione di: 
1. Attività A0 introdotta nell’organismo. Essa è misurabile con un calibratore di attività. 
2. Fattori di Snyder S. Essi vengono calcolati attraverso metodi Monte Carlo, in funzione del 
radionuclide usato, della geometria degli organi interessati e loro dislocazione nell’organismo. 
3. Tempo di residenza , legato alla biodistribuzione del radiofarmaco all’interno dell’organismo. Una 
sua quantificazione personalizzata può avvenire in maniera accurata esclusivamente attraverso 
acquisizioni medico-nucleari. 
Le quantificazioni su immagini medico-nucleari è complicata dai seguenti problemi: 
1. Attenuazione non uniforme nel corpo del paziente. 
2. Rumore statistico associato ai conteggi dei fotoni che contribuiscono alle immagini. 
3. Effetti della funzione di risposta (Point Spread Function o PSF) del sistema di imaging sulla 
distribuzione di conteggi nel dominio spaziale dell’immagine. 
4. Scatter dei fotoni 
5. nel caso di immagini scintigrafiche (2D), possibili sovrapposizioni di organi captanti 
Le valutazioni dosimetriche possono essere eseguite a priori oppure a posteriori. Nel primo caso si 
effettua una pianificazione personalizzata del trattamento radio metabolico, identificando l’attività 
necessaria per ottenere la dose terapeutica nei siti tumorali. In questo caso, prima del trattamento vero e 
proprio, si può utilizzare un tracciante diagnostico, ossia un radiofarmaco con le stesse caratteristiche 
metaboliche del radiofarmaco di terapia ma che non influenza la successiva terapia, dal punto di vista 
della dose assorbita dal paziente. 
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Nel secondo caso, si sfruttano le emissioni gamma del radiofarmaco terapeutico iniettato nel paziente 
per acquisire le immagini medico-nucleari su cui eseguire la dosimetria. In questo caso si può valutare 
la reale efficacia del trattamento radio metabolico. 
In generale le acquisizioni medico-nucleari sono eseguite con imaging PET o con gamma camera usata 
in modalità tomografica (3D-SPECT) o scintigrafica (2D). Inoltre, è possibile ottenere in modo 
concomitante immagini anatomiche del paziente, grazie al sistema di tomografia a raggi X integrato nel 
sistema di imaging medico-nucleare. 
Il sistema di imaging usato (PET, gamma-camera), la modalità scelta (2D o 3D) e il setup di 
acquisizione utilizzato (collimatore, finestra energetica di acquisizione dei fotoni, tempo di 
acquisizione, ecc.) sono vincolati dalla fisica del radionuclide adottato (spettro energetico, tempo di 
decadimento) e da esigenze cliniche del paziente. 
Il lavoro  presentato in questa Tesi è stato focalizzato sulla terapia del Radio-223. Per le valutazioni 
diagnostiche relative a questa terapia si utilizza il radiotracciante 
99m
Tc-HDP e si acquisiscono 
scintigrafie a corpo intero (Whole-Body). Esse possono essere usate per la dosimetria a priori e, quindi, 
per pianificare una terapia personalizzata. Le valutazioni a posteriori sono, invece, eseguite su immagini 
scintigrafiche ottenute sulle emissioni  gamma dai decadimenti del 
223
Ra e della sua progenie.  
In questo lavoro è stato elaborato un metodo di quantificazione dell’attività in funzione dei seguenti 
parametri: 
1. Sensibilità del sistema 
2. Dimensioni della Point Spread Function espresso come Full Width at Half of Maximum 
(FWHM) 
3. coefficiente di attenuazione lineare dei tessuti molli 
Tale metodo è generale e permette di affrontare e risolvere in modo ottimale le problematiche 
dell’imaging medico-nucleare precedentemente illustrate. 
Abbiamo misurato i parametri sia nel caso dell’imaging scintigrafico (2D) che nel caso dell’imgaing 
tomografico (3D-SPECT), usando il tracciante diagnostico 
99m
Tc. Abbiamo misurato gli stessi parametri 
solo nel caso 2D usando il radiofarmaco terapeutico con 
223
Ra.  
 Abbiamo, infine, valutato l’accuratezza complessiva del metodo e il suo grado di recupero 
dell’informazione sull’attività sia nel caso 2D che 3D, usando un IEC NEMA – body phantom e il 
tracciante diagnostico con 
99m
Tc. Per motivi di sicurezza connessi alla Radioprotezione non è stato 
possibile eseguire un’analoga valutazione di accuratezza mediante imaging con 223Ra del fantoccio. 
  
19 
 
2 Materiali e metodi 
Le misure sperimentali sono state condotte presso il reparto di Medicina Nucleare del Presidio Ospedaliero 
Santa Chiara, afferente all’Azienda Ospedaliero-Universitaria Pisana (AOUP). 
Sono state eseguite 
 una taratura del sistema di imaging con sorgenti di 99mTc e 223Ra. 
  una serie di acquisizioni di immagini di un fantoccio riempito con una soluzione fisiologica 
contenente 
99m
Tc.  
Le sorgenti di 
99m
Tc sono state preparate presso la Radiofarmacia della Medicina Nucleare da un Tecnico 
Sanitario di Radiologia Medica (TSRM) addetto alla manipolazione di sorgenti radioattive in forma non 
sigillata. 
Le attività (MBq) delle sorgenti sono state identificate su base volumetrica, a partire dalla conoscenza delle 
concentrazioni di attività, e sono state verificate tramite misure in un calibratore di attività. 
2.1 Valutazioni teoriche 
Per quantificare la distribuzione di attività tramite immagini medico-nucleari, sono state previste correzioni 
dei conteggi letti sulle immagini che tengano conto degli effetti che la PSF del sistema di imaging ha sulla 
distribuzione spaziale dei conteggi nello spazio-immagine. Sono stati condotti calcoli nel caso di imaging 
scintigrafico (2D) e tomografico 3D-SPECT, rispettivamente.  
Per quantificare tali effetti su immagini scintigrafiche si è partiti da una distribuzione teorica di 
concentrazione di conteggi con profilo a rettangolo nelle direzioni x e y, caratterizzato da una larghezza 
lx=ly=l, descritta dall’equazione 2-1. Essa rappresenta una sorgente di attività a forma di parallelepipedo 
proiettata sul piano immagine. 
 La PSF del sistema di imaging planare (PSF2D) è stata schematizzata con una funzione gaussiana con 
simmetria cilindrica, descritta in equazione  2-2. 
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2-2 
Analogamente, per quantificare gli effetti della PSF relativa all’imaging 3D (PSF3D), è stata considerata una 
distribuzione teorica di concentrazione di conteggi con profilo a rettangolo lungo le direzioni x,y e z e 
larghezza l in ciascuna direzione. Essa rappresenta una sorgente a forma di cubo riprodotta con immagini 
tomografiche le cui slice del piano (x,y) sono parallele ad una delle facce del cubo. 
 La forma analitica della PSF3D  del sistema SPECT è descritta in equazione 2-3 e presenta una simmetria 
sferica. 
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2-3 
La distribuzione di conteggi prodotta da un sistema di imaging è data dal prodotto di convoluzione tra la 
distribuzione teorica di concentrazione e la PSF del sistema di imaging stesso. In equazione 2-4 è indicata 
l’espressione nel caso 2D, mentre in equazione 2-5 è indicato il caso 3D: 
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2-5 
Gli integrali 2-4 e 2-5 sono riconducibili all’integrale in una dimensione: 
          
 
    
  
 
       
   
   
    
    
2-6 
la cui soluzione è  
          
 
 
     
     
   
      
     
   
   
2-7 
e valgono le seguenti equazioni 
                                
2-8 
                                            
2-9 
Le formule del prodotto di convoluzione descrivono analiticamente il fatto che la PSF del sistema di imaging 
produce uno sparpagliamento dei conteggi nello spazio-immagine. Infatti, si fissi una ROI RS attorno 
all’immagine della sorgente di attività, scegliendo un criterio di segmentazione ideale, per cui RS ha la stessa 
forma e dimensioni della sorgente. Nel caso ideale tutti i conteggi sull’immagine, dovuti all’attività 
distribuita nella sorgente, ricadrebbero in RS. Invece, per effetto della PSF, una frazione dei conteggi totale è 
redistribuita all’esterno di RS, determinando una perdita di conteggi entro la ROI selezionata. Questo effetto è 
indicato come spill out. 
Si consideri ora una situazione in cui la sorgente radioattiva, descritta dall’equazione 2-1 o 2-2, con 
concentrazione teorica di conteggi L del profilo rettangolare, sia circondata da un’attività di fondo, descritta 
analiticamente da una funzione nulla in corrispondenza della sorgente e costante, con un dato livello costante 
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di concentrazione di conteggi F in tutti gli altri punti dello spazio. La sorgente 2D o 3D descrive la 
situazione clinica di una lesione tumorale captante circondata da un fondo di attività distribuita nei tessuti 
circostanti in modo non selettivo. 
In questo caso, i conteggi letti all’interno della ROI RS sono affetti anche dal contributo di spill out dei 
conteggi che dovrebbero ricadere nella regione di fondo nell’immagine, ma che, per effetto della PSF, 
vengono redistribuiti all’interno di RS. Dal punto di vista della misura nella ROI RS, la quota di conteggi 
dovuta all’attività di fondo e sparpagliata dalla PSF nella regione corrispondente alla lesione costituisce un 
effetto di spill in. 
Per quantificare gli effetti di spill in e spill out all’interno di RS si consideri, per esempio, l’immagine teorica 
3D T(x,y,z) descritta in equazione 2-10, in assenza degli effetti redistributivi della PSF del sistema di 
imaging.  
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L’equazione 2-10 può essere riscritta come somma di due funzioni, indicate in equazione 2-11 e 2-12, 
rispettivamente. 
             
                       
 
 
 
 
 
    
 
 
 
 
 
    
 
 
 
 
 
 
                                   
  
2-11 
                                     
  
2-12 
La scomposizione della distribuzione teorica  T(x,y,z) nella somma Tles(x,y,z)+Tfondo(x,y,z) permette di 
ricavare la seguente espressione analitica 
                                
2-13 
dove t3D(x,y,z) è la concentrazione di conteggi letti nello spazio dell’immagine 3D. 
Dalla formula 2-13 si evince in particolare che all’interno di una ROI RF posizionata in una regione dove è 
presente solo fondo, gli effetti di spill in e spill out si bilanciano esattamente e i conteggi letti in RF 
coincidono con i conteggi reali dovuti all’attività associata alla ROI stessa. In definitiva, non occorre alcuna 
correzione ai conteggi letti in una ROI RF collocata in una porzione di fondo omogeneo nell’immagine. 
A partire dalla formula 2-13 sono stati elaborati i fattori correttivi per gli effetti di spill in e spill out ai 
conteggi letti in una ROI RS cubica di lato w, centrata nella lesione captante (distribuzione cubica). Infatti, si 
consideri l’integrale di ambo i membri della 2-13, valutato in RS e si divida il risultato per il volume VROI di 
RS. Si ottiene la seguente formula 
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2-14 
 Il primo membro della 2-14 è la concentrazione media di conteggi letti sull’immagine in RS, la si indichi con 
cletti
RS
. Osservando inoltre che vale  
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si arriva all’equazione 
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La funzione H3D(l,w,σ)è definita come in equazione 2-17 
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Tale integrale può essere valutato analiticamente ottenendo il risultato riportato in equazione 
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Nella presente trattazione il dominio di integrazione (RS) ha le stesse dimensioni della sorgente (la lesione 
tumorale) per cui w=l. Tuttavia, l’integrale H può essere valutato anche su ROI con una dimensione w >l.  
Invertendo la 2-16 si ottiene la concentrazione media di conteggi reale che si misurerebbe all’interno di RS se 
non ci fossero effetti redistributivi da parte della PSF, ossia L, che si può calcolare tramite la formula di 
equazione 2-19 : 
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Si pongano ora: 
           
 
          
 
2-20 
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La quantità H3D(l,w,σ) è per definizione positiva e ≤1 e descrive l’effetto di spill out  di conteggi dalla ROI 
RS. Dunque, la quantità O3D(l,w, σ) è il fattore di correzione per lo spill out dei conteggi letti relativi a RS. 
Dalla 2-19 si evince anche che il fattore IN3D(l,w,σ) quantifica la frazione di conteggi che dal fondo vengono 
redistribuiti in RS per effetto di spill in. 
Analoghe formule si possono scrivere per l’imaging 2D con riferimento ad una distribuzione ideale di attività 
a forma di parallelepipedo con la base parallela al piano immagine circondata da un livello omogeneo di 
attività di fondo . 
Le formule appena presentate possono essere adattate in modo da potersi applicare anche se la sorgente è un 
cilindro invece di un parallelepipedo (trattazione 2D) o è una sfera invece di un cubo (trattazione 3D). Nel 
caso 2D, il criterio di segmentazione ideale prevede di prendere una ROI RS circolare con raggio R pari al 
raggio di base del cilindro. Ci si riconduce allora ad una ROI quadrata virtuale che abbia la stessa area della 
ROI circolare e contenga gli stessi conteggi. Vale in particolare la seguente relazione tra raggio R della ROI 
e il lato w del quadrato area-equivalente: 
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Analogamente si affronta il problema nel caso 3D, partendo da una ROI sferica di raggio R e introducendo 
una ROI cubica volume-equivalente di lato w, col vincolo che 
    
 
 
 
 
 
2-23 
2.2 Sistema di imaging 
Sono state acquisite immagini planari di scintigrafia e studi tomografici SPECT, usando l’apparecchiatura 
Discovery 670 NM/CT (GE Healthcare, Waukesha, Wisconsin, USA). Si tratta di una macchina con 
tecnologia ibrida, equipaggiata con un sistema TC integrato. 
 Il sistema è dotato di due gamma-camere,  che verranno indicate come gamma-camera  1 e 2; esse sono 
accoppiabili con un collimatore per basse energie (Low Energy High Resolution, LEHR) e per medie energie 
(Medium Energy General Purpose, MEGP). In tabella 2-1 sono riportate le specifiche tecniche del sistema di 
Imaging Discovery 670 NM/CT, mentre in tabella 2-2 sono illustrate le caratteristiche geometriche dei 
collimatori. 
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Geometria del sistema Doppia testa con geometria variabile 
Cristallo di scintillazione NaI(Tl) da 3/8’ 
UFOV 54 x 40 cm 
Risoluzione energetica intrinseca (99m-Tc @ 20 
kcps) 
9.5 % 
Sistema TC integrato Sedici strati, spessore minimo di 0.625 mm 
2-1. Specifiche tecniche del sistema di imaging Discovery 670 NM/CT (GE Healthcare). 
 diametro fori (mm) spessore setti (mm) lunghezza fori (mm) 
LEHR 15 0.2 35 
MEGP 3 1.05 58 
 2-2. Caratteristiche geometriche dei collimatori. 
 
2-1. Sistema di imaging Discovery 670 NM/CT. 
2.3 Sensibilità delle gamma-camere in modalità scintigrafica con 99mTc 
La sorgente di taratura è una siringa da insulina riempita con un’attività A0= 104 ± 3 MBq di Tc-99m in 
soluzione fisiologica per un volume di 0.08 ml di attività uniformemente distribuita secondo una geometria 
cilindrica. 
Il volume V di siringa riempito con la soluzione radioattiva è stato misurato in base alla scala graduata 
riportata sul corpo della siringa stessa. L’altezza h della sorgente cilindrica è stata misurata con un righello 
con la precisione di 0.5 mm. Da queste misure è stato ricavato il diametro interno d della siringa, pari alla 
dimensione trasversa della sorgente. 
V (ml) h (mm) d (mm) R (mm) 
0.08 ± 0.02 5.0 ± 0.5 4.5±0.6 2.25±0.30 
2-3. Dimensioni della sorgente di taratura 
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2-2. Schema del setup di misura per la sensibilità delle due gamma camere. In giallo, la sorgente di 
taratura. I rettangoli con i pallini indicano la gamma camera 1 e 2, rispettivamente.  
 
2-3. Dettaglio della sorgente di taratura. 
È stato ricavato il coefficiente di sensibilità S (cps/MBq) per ciascuna delle due gamma-camere. Esso 
permette di risalire ad un valore di attività (in MBq) a partire dal numero totale di conteggi registrati 
sull’immagine della sorgente radioattiva e il tempo di acquisizione (in secondi) dell’immagine stessa. 
Per ogni gamma camera sono state acquisite 5 immagini planari della sorgente, al variare della distanza 
sorgente-rivelatore.  
Ciascuna immagine è stata acquisita impostando i parametri seguenti: 
 Collimatore per fotoni di basse energie LEHR (Low Energy High Resolution). 
 Finestra energetica centrata nel valore 140 keV (corrispondente alle emissioni gamma nel 
decadimento del Tc-99m) e con ampiezza ± 10%. 
 Griglia di immagine 1024x1024 pixel (dimensione del pixel =0.55 mm x 0.55 mm) 
 Zoom immagine = 1 
 Tempo di acquisizione = 300 s 
I conteggi letti sulle immagini acquisite sono stati confrontati con l’attività della sorgente corretta per il 
decadimento fisico, secondo la nota legge esponenziale dell’attività A(t) in funzione del tempo t: 
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dove t1/2 è l’emivita della sorgente. 
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2.4 Point Spread Function 2D con fotoni da 140 keV (99mTc) 
È stata analizzata la forma della Point Spread-Function (PSF) associata all’imaging planare con ciascuna 
delle gamma camere, al variare della distanza dalla sorgente. 
La PSF è stata modellizzata come una funzione delle coordinate spaziali (x,y) dotata di simmetria cilindrica, 
con la tipica forma a campana in due dimensioni. Ciò permette di ricondurre l’analisi a quella della Line 
Spread- function (LSF) che è legata alla PSF nel modo seguente. 
 Se psf(x,y) è la risposta di un sistema di imaging ad una sorgente puntiforme (x,y) (funzione Delta di Dirac) 
e lsf(x) è la risposta dello stesso sistema ad una sorgente lineare ideale, estesa solo nella direzione dell’asse 
coordinato y perpendicolare all’asse x, risulta 
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La larghezza della PSF simmetrica, costante in tutte le direzioni, risulta uguale alla larghezza della LSF 
corrispondente, anch’essa dotata di un grafico a campana in una dimensione. 
La LSF del sistema (rivelatore + collimatore) è stata modellizzata come una funzione gaussiana, con 
deviazione standard σLSF, avente equazione: 
       
 
       
  
 
  
     
 
 
2-26 
È nota la relazione tra la larghezza del profilo gaussiano FWHM, riferita alla sua emialtezza (Full Width at 
Half of Maximum) e il valore σ: 
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Per quanto detto sopra vale che la deviazione standard della LSF σLSF eguaglia la deviazione standard della 
PSF σpsf e anche FWHMLSF = FWHMpsf. 
Al crescere della distanza D tra la sorgente e il rivelatore d‘immagine, aumenta anche la FWHMLSF della 
LSF. Per distanze D grandi rispetto alla dimensione dei setti separatori che caratterizzano il collimatore, 
questa dipendenza è dovuta essenzialmente alla dimensione finita dello spessore del collimatore, che riduce 
ma non annulla completamente lo sparpagliamento spaziale dei fotoni emessi da una sorgente puntiforme, 
incidenti sul rivelatore. 
Si è scelto di descrivere l’allargamento della LSF al crescere della distanza D, tramite la seguente funzione 
                     
2-28 
dove 
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 il parametro A quantifica la larghezza della LSF intrinseca del rivelatore, dovuta soprattutto allo 
sparpagliamento del prodotto di luce all’interno del cristallo scintillatore, l’elemento sensibile della 
gamma-camera. 
 il parametro B descrive l’efficacia del collimatore nello stabilire una direzione di incidenza dei 
fotoni sul rivelatore. Valori più elevati di B corrispondono a collimatori meno spessi (avendo fissato 
l’energia dei fotoni usati per l’imaging). 
La misura di FWHM della LSF del sistema di imaging planare è stata effettuata a partire da immagini di una 
sorgente capillare riempita con un’attività iniziale A0 = 6.23 mCi (230.51 MBq) di una soluzione con Tc-99m 
distribuita uniformemente su una lunghezza di  395 ± 1 mm. 
 
2-4. PET SENSITIVITY PHANTOM – NEMA 
È stato usato il fantoccio PET SENSITIVITY PHANTOM – NEMA riprodotto in figura 2-4, costituito da 5 
tubi concentrici in alluminio di lunghezza 700 mm e da un capillare centrale in polietilene che può essere 
riempito. Il capillare ha un diametro interno nominale di 1 mm. 
Per le acquisizioni sono stati impostati gli stessi parametri elencati nel paragrafo 2.3. 
Sulle immagini del capillare sono stati estratti profili lungo la direzione perpendicolare al capillare stesso e di 
questi è stato valutato il profilo medio. Su di esso è stato effettuato un best fit usando una funzione gaussiana 
della forma 
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2.5 Point Spread Function 3D con fotoni da 140 keV (99mTc) 
È stato usato il capillare PET SENSITIVITY PHANTOM – NEMA riempito come per le misure 2D. Sono 
stati impostati i seguenti parametri di acquisizione per lo studio 3D-SPECT: 
 Finestra energetica centrata a 140 keV (± 10%). 
 Collimatore per basse energie LEHR. 
 Griglia di acquisizione a 256x256x256 voxel ( dimensione del voxel = 2.21 mm) 
 120 proiezioni  su un angolo giro in step di 3° per prioiezione 
 durata di acquisizione di una proiezione = 20 secondi 
 Distanza delle gamma-camere dal centro di rotazione = 25 cm 
L’immagine riprodotta in ciascuna slice dello studio SPECT rappresenta la PSF nel piano XY del sistema di 
imaging tomografico. Su ciascuna slice sono stati estratti un profilo lungo la direzione x e uno lungo y 
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passanti per il punto di massimo della PSF. Per ogni direzione è stato valutato il profilo medio al fine di 
ottimizzare il rapporto segnale-rumore. 
I profili medi sono stati sottoposti ad un best-fit con una funzione gaussiana secondo l’equazione 2-29. 
2.6 Sensibilità delle gamma-camere in modalità scintigrafica con 223Ra 
 
2-5. A sinistra, setup sperimentale per la misura del coefficiente di sensibilità della gamma-camera 1 ai 
fotoni del 
223
Ra e per la misura del coefficiente di attenuazione lineare efficace in acqua. A destra una 
foto del flacone in cui il radiofarmaco viene confezionato dalla ditta fornitrice del prodotto. 
La sorgente è costituita dal radiofarmaco Xofigo®  in apposito flacone di vetro, come fornito dalla ditta 
produttrice. Il contenitore è stato schematizzato come un cilindro di raggio R= 10.15 mm misurato sulle 
immagini CT. La sua attività all’inizio della sessione di misure era di A0 = 4.7 MBq. 
Lo spettro energetico dei fotoni associati alle transizioni nucleari del 
223
Ra e della sua progenie, fino  al 
207
Pb, 
spazia da 81 keV fino a 427 keV, considerando solo le emissioni con yield più alto. In tabella sono riportate 
le principali emissioni fotoniche che si verificano nei decadimenti del 
223
Ra  e dei suoi figli. 
Ra-223 Rn-219 Pb-211 Bi-211 
E (keV) Y (%) E (keV) Y (%) E (keV) Y (%) E (keV) Y (%) 
269.462 13.6 271.233 10.68 404.843 2.9 351.07 12.9 
154.209 5.58  427.078 1.3  
323.870 3.88  
144.235 3.24 
338.28 2.73 
EX (keV) YX (%) 
83.78 24.7 
81.07 14.9 
94.9 11.2 
2-4. Principali emissioni X e  in corrispondenza dei decadimenti radioattivi del 223Ra e dei suoi figli. 
Le immagini sono state acquisite con i seguenti parametri, impostati tenendo conto dello spettro composito 
dei gamma emessi dal 
223
Ra: 
 Collimatore per medie energie MEGP (Medium Energy General Purpose). 
 Finestra energetica tripla, centrata sui picchi a 84 keV, 154 keV e 270 keV dello spettro energetico 
rivelato; ampiezza di finestra del 10%. 
 Griglia di immagine 128x128 pixel (dimensione del pixel =4.42 mm x 4.42 mm). 
 Zoom immagine = 1. 
 Tempo di acquisizione = 300 s 
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Ai fini della valutazione del coefficiente di sensibilità, è stata considerata l’immagine somma delle immagini 
relative ad una singola finestra energetica. 
I conteggi sono stati valutati all’interno di una ROI sull’immagine somma definita come segue: 
1. si fissa la soglia di 54 conteggi/pixel (3 deviazioni standard sopra il valor medio di conteggi/pixel in 
ROI periferiche) in modo che i pixel in cui si legge un numero di conteggi maggiore della soglia 
formano una cluster compatto.  
2. si delinea una ROI circoscritta al cluster individuato al passo 1 (cfr. figura 2-6). In questo modo si 
ovvia alla degradazione della risoluzione spaziale dovuta alla penetrazione settale dei fotoni. 
 
2-6. Selezione di una ROI geometrica sull’immagine della sorgente di Ra-223, per definire la sensibilità 
della gamma-camera. In rosso sono evidenziati tutti i pixel in cui ricadono almeno 19 conteggi di 
fotoni. In giallo è evidenziato il perimetro della ROI. 
2.7 Coefficiente d’attenuazione lineare efficace in H2O (fotoni del 
223
Ra) 
Per considerare l’attenuazione dei fotoni emessi nella serie di decadimenti del 223Ra, i tessuti corporei sono 
stati approssimati a strutture acqua-equivalenti omogenee. È stato calcolato un coefficiente di attenuazione 
efficace in acqua μeff per lo spettro dei gamma del 
223Ra ed è stata ricavata l’energia media dei fotoni che 
contribuiscono all’imaging. 
La valutazione di μeff  in acqua si basa sulle seguenti considerazioni: 
1. L’imaging medico-nucleare con il 223Ra viene eseguito acquisendo contemporaneamente sulle 
finestre energetiche centrate intorno alle energie E1 =  84 keV, E2 = 154 keV, E3 = 270 keV, ciascuna 
di ampiezza ± 10%. 
2. A ciascuna energia Ei (i=1,2,3) corrisponde uno yield di emissione Yi per decadimento radioattivo 
del 
223
Ra. 
3. A ciascuna energia Ei (i=1,2,3) corrisponde un’efficienza di rivelazione i del sistema gamma-
camera+collimatore.  
4. A ciascuna energia Ei (i=1,2,3) corrisponde un coefficiente d’attenuazione teorico μi. 
5. Data una sorgente di 223Ra con attività A0, a monte di uno spessore s di acqua, si ha un numero Ci di 
conteggi in corrispondenza dell’energia Ei pari a  
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6. Analogamente, data una sorgente di 223Ra con attività A0, a monte di uno spessore s di acqua, si 
conterà un numero di conteggi Ctot sull’immagine multi picco energetico, dato da 
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dove Ytot è la somma degli yield alle energie dei fotoni considerate,   è l’efficienza media del sistema 
di imaging. D’altra parte Ctot= C1+C2+C3, da cui si ricava la seguente relazione tra i coefficienti 
d’attenuazione lineare teorici, relativi alle singole energie considerate, e il coefficiente μeff 
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7. Il primo membro della 2-32 è noto, dal momento che i coefficienti di attenuazione teorici μi sono 
tabulati in letteratura e le quantità di equazione 2-33: 
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sono calcolabili tramite il rapporto tra i conteggi Ci,relativi alla singola finestra energetica Ei, e i 
conteggi Ctot acquisiti sull’immagine multi-finestra energetica. 
In base alle precedenti considerazioni è stata impostata una valutazione teorica di μeff simulando una serie di 
acquisizioni di conteggi, in corrispondenza di 11 spessori  s (da 0 a 30 cm) di acqua. Applicando la relazione 
del primo membro della 2-32, sono stati ottenuti 11 punti sperimentali. Questi sono stati, dunque, sottoposti 
ad un best fit usando la relazione a secondo membro della 2-32 come modello di fit, considerando μeff  un 
parametro libero.  
Per quantificare le frazioni xi in modo riproducibile: 
1. per ciascuna immagine è stata individuata la minima soglia di conteggi per cui si forma un cluster 
compatto di pixel che soddisfano il criterio di soglia (come fatto per la valutazione della sensibilità); 
2. per ciascuna immagine è stata circoscritta una ROI attorno al cluster di pixel individuato al punto 1; 
3.  Tra le ROI individuate al passo precedente, è stata scelta quella che contiene tutte le altre ed è stata 
utilizzata su tutte le immagini per valutare i conteggi totali in corrispondenza delle varie energie. 
4. per i=1,2,3 è stato calcolato il rapporto xi tra i conteggi Ci relativi all’energia Ei e la somma 
C1+C2+C3  
Il metodo teorico per determinare un μeff è stato anche validato sperimentalmente, acquisendo immagini di 
una sorgente di 
223
Ra in corrispondenza di spessori acqua-equivalenti crescenti. La misura è stata condotta 
impostando i seguenti parametri di acquisizione: 
 Collimatore per medie energie MEGP (Medium Energy General Purpose). 
 Finestra energetica tripla, centrata sui picchi a 84 keV, 154 keV e 270 keV dello spettro energetico 
rivelato; ampiezza di finestra del 10%. 
 Griglia di immagine 1024x1024 pixel (dimensione del pixel =0.55 mm x 0.55 mm). 
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 Zoom immagine = 1. 
 Tempo di acquisizione = 300 s 
La presenza di un materiale attenuatore produce fotoni di scattering, di cui una frazione raggiunge il 
rivelatore d’immagine e contribuisce insieme al fascio primario ai conteggi totali letti. Per sottrarre il 
contributo di questi fotoni ai conteggi totali letti sull’immagine, in corrispondenza di ciascuno spessore 
attenuatore, si è fatta l’ipotesi che i conteggi dovuti allo scatter si distribuiscano in modo uniforme 
sull’immagine. 
Per ogni spessore, dunque, è stata effettuata la seguente procedura d’analisi d’immagine: 
1. È stata selezionata una ROI RT sull’immagine della sorgente, come in figura 2-7, valutando l’area AT 
della ROI. 
2. Sono stati letti i conteggi totali Ctot entro RT. 
3. Sono state posizionate una serie di ROI circolari RS di area nota AS nelle zone periferiche 
dell’immagine per valutare il contributo medio di scatter, come in figura 2-8. 
4. Per ogni RS sono stati acquisiti i conteggi e sono stati valutati i conteggi medi di scatter. 
5. I conteggi medi di scatter sono stati divisi per AS e moltiplicati per AT. 
6. Il risultato dell’operazione 5 è stato sottratto ai Ctot in modo da ottenere i conteggi netti associati alla 
sorgente attenuata. 
 
2-7. Selezione della ROI sull’immagine di una sorgente di Ra-223 posta a monte di uno spessore 
attenuatore acqua-equivalente. 
   
2-8. Esempio del processo di valutazione dei conteggi di scatter nelle immagini della sorgente di Ra-
223 attenuata da uno spessore acqua-equivalente. 
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2.8 Point Spread Function 2D con 223Ra 
  
2-9. A sinistra, schema  del setup di misura della LSF del sistema di imaging (gamma-camera 2). A 
destra, slice CT della sorgente. 
Usando la gamma-camera 2, sono state acquisite immagini di una sorgente di 
223
Ra-cloruro, come 
confezionata in un flacone da 6 mL di radiofarmaco Xofigo®. L’attività all’inizio della sessione di misure 
era di 3.3 MBq. In figura 2-9 viene riportato lo schema del setup di misura e anche una slice della CT usata 
per risalire alla forma geometrica della distribuzione di attività nella sorgente. Il contenitore è stato 
schematizzato come un cilindro di raggio interno R= 10.15 mm, valore misurato sulle immagini CT. L’asse 
del cilindro risulta parallelo al piano dei rivelatori e orientato lungo la direzione y del piano-immagine. 
Sono stati usati gli stessi parametri selezionati nella sessione di misura relativa al coefficiente di sensibilità 
delle gamma camere (vedi paragrafo 2.6), salvo acquisire una matrice d’immagine da 1024x1024 pixel, con 
dimensione del singolo pixel di 0.55 mm x0.55 mm.  
La FWHM della PSF del sistema di imaging, in corrispondenza dei fotoni emessi nei decadimenti del 
223
Ra, 
è stata ricavata a partire da misure di LSF. A tal fine sono stati acquisiti dei profili d’immagine nella 
direzione x. Tali profili rappresentano il prodotto di convoluzione tra la LSF e il profilo della distribuzione di 
attività yS(x) lungo una sezione trasversa del contenitore. Si indichi quest’ultimo come profilo teorico di 
sorgente. 
 
2-10. Interpretazione della formula del profilo teorico della distribuzione di attività nella sorgente di 
taratura. Il numero teorico di conteggi nel pixel di coordinata x è proporzionale alla somma dei 
contribuiti di attività lungo la corda di cerchio verticale che intercetta l’asse coordinato nel punto x. 
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Da considerazioni geometriche, descritte intuitivamente tramite figura 2-10, fatte a partire dalla forma del 
contenitore della sorgente e dalle immagini CT, si conclude che la forma analitica di yS(x) è data 
dall’equazione 2-34: 
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valida nell’intervallo [-R,R]. yS(x) vale zero altrove. 
Tale curva è stata normalizzata in modo che l’area sotto il suo grafico sia pari a 1, così da poterla confrontare 
con la LSF del sistema di imaging. Inoltre, yS(x)  ha una FWHMS pari a 
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Si è scelto di approssimare la curva di equazione 2-34 con una funzione gaussiana di pari FWHM e quindi 
con una sigma effettiva σS data dall’equazione 2-36 
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Ipotizzando un andamento gaussiano anche per la LSF e indicando la sua sigma come σLSF, il prodotto di 
convoluzione tra LSF e yS(x) è ancora una funzione gaussiana con deviazione standard σTOT data dalla 
relazione 2-37 
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In virtù delle precedenti approssimazioni risulta pienamente giustificato sottoporre i profili estratti dalle 
immagini ad un fit con una funzione gaussiana come in equazione . 
        
 
  
     
 
 
2-38   
Invertendo la 2-37 si ricava infine la sigma σLSF e quindi la FWHMLSF. 
Le coppie di punti sperimentali (distanza sorgente-rivelatore; FWHMLSF) sono state sottoposte ad un fit 
usando il modello di equazione 2-28. 
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2.9  Descrizione dell’ IEC NEMA – body phantom 
 
2-11. Foto dell’IEC-phantom.  
Il fantoccio NEMA IEC - body phantom, che di seguito verrà indicato brevemente come IEC-phantom, è 
illustrato in figura 2-11. Esso è costituito da una cavità con profilo a D che riproduce la cavità toracica; al 
centro è alloggiato un cilindro riempito di granuli in Styrofoam (cilindro in polistirolo), che riproduce la 
densità elettronica nei tessuti polmonari. Infine sono presenti 6 sfere cave con raggi crescenti e sospese per 
mezzo di piccioli cilindrici con lunghezze tali da disporre gli equatori delle sfere su un piano orizzontale 
comune (piano equatoriale delle sfere). 
Le pareti della cavità a D, delle sfere e dei piccioli sono in plexiglass (densità di massa 1.18 g/cm
3
). 
Quando disposto in verticale come in figura 2-11, l’IEC-phantom poggia su piedini che staccano la base del 
fantoccio dal lettino porta-paziente. 
Le sfere del fantoccio sono state riempite con una soluzione acquosa contenente 
99m
Tc con una 
concentrazione di attività pari a 11.102 (mCi /L )± 3%. La cavità che contiene le sfere e il cilindro in 
polistirolo è stata riempita con una soluzione acquosa contenente una concentrazione di 
99m
Tc pari a 1.06 ± 
0.03 (mCi/L), per un volume di riempimento pari a 9.950 ± 0.075 L. 
Le dimensioni delle sfere sono state misurate per via volumetrica, riempendole di acqua e misurando il 
volume di riempimento. Le lunghezze delle strutture presenti nel fantoccio sono state misurate fisicamente e 
verificate anche con misure su immagini CT a raggi X del fantoccio stesso, con un voxel di acquisizione di 1 
mm di lato.  
Sono state eseguite misure di lunghezza sul fantoccio per determinare 
 lunghezza lp e raggio rp dei piccioli 
  lunghezza h del cilindro in polistirolo 
 altezza p dei piedini di supporto del fantoccio 
 spessore Δh della parete inferiore e Δs di quella superiore del fantoccio 
 la distanza h1 del piano equatoriale dal bordo superiore del fantoccio 
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In figura viene riprodotto uno schema dell’IEC-phantom visto in proiezione laterale. In particolare si noti che 
il profilo della superficie superiore presenta un ispessimento nella regione centrale a cui sono ancorati, 
tramite viti in PMMA, i piccioli che sostengono le sfere. 
 
2-12. Profilo laterale dell’IEC phantom. I valori dei parametri indicati sono riportati in tabella. 
In tabella 2-5 sono riportati i risultati delle misure geometriche. 
p(mm) Δh(mm) Δs(mm) h1 (mm) h (mm)  
19.0 ± 0.1 11.0 ± 0.5 18.1 ± 0.2 70 193 ± 0.5 
2-5. Misure geometriche sulla struttura dell’IEC-phantom 
Valgono inoltre le seguenti relazioni tra le grandezze geometriche: 
        
2-39 
        
2-40 
Per un rapido riferimento alle sfere, esse sono state numerate in modo progressivo al crescere del raggio. 
Questo è stato ricavato a partire dalla misura del volume della sfera. In tabella 2-6 sono riportati i valori dei 
volumi Vs delle sfere, dei rispettivi raggi e delle lunghezze lp e raggio rp dei piccioli di sostegno 
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 1 2 3 4 5 6 
Volume Vs 
(mm
3
) 
600 ± 200 1800 ± 200 3000 ± 200 6000 ± 200 
12000 ± 
1000 
25000 ± 
1000 
Raggio sfera 
R (mm) 
5.23 ± 0.58 7.55 ± 0.28 8.95 ± 0.20 11.27 ± 0.13 14.20 ± 0.39    18.14 ± 0.24 
Lunghezza 
picciolo lp 
(mm) 
64.77 ±0.58 62.45 ± 0.28 61.05 ± 0.20 58.73 ± 0.13 55.80 ± 0.39 51.86 ± 0.24 
Raggio 
picciolo rp 
(mm) 
4.25 ± 0.05 
 2-6. Misure geometriche relative agli elementi del fantoccio. 
In base ai valori di concentrazione di attività e di volume sono stati ricavati i valori di attività nelle sfere e 
nella cavità a D. Ciascuna sfera simula una lesione tumorale captante, mentre l’attività distribuita all’esterno 
costituisce il fondo di radiazioni dovuto all’attività distribuita nel resto del corpo del paziente. In tabella 2-7 
sono riassunti i risultati del calcolo. 
fondo (mCi) sfera 1 (mCi) sfera 2 (mCi) sfera 3 (mCi) sfera 4 (mCi) sfera 5 (mCi) sfera 6 (mCi) 
10.56 ± 0.01 0.0067 ± 
0.0022 
0.0200 ± 
0.0023 
0.0333 ± 
0.0024 
0.0666 ± 
0.0030 
0.1332 ± 
0.0140 
0.2776 ± 
0.012 
2-7. Attività assoluta uniformemente distribuita nei diversi compartimenti dell’IEC - phantom. 
 
2.10 Verifica sperimentale: analisi 2D sull’IEC phantom 
2.10.1 Misure sulle immagini 
 
 
2-13. Schema del setup di misura per le immagini di scintigrafia 
Sono state acquisite una proiezione superiore e una inferiore dell’IEC – phantom in modalità Whole-Body 
(WB) con i seguenti parametri di acquisizione: 
 velocità di scorrimento del lettino =  14 cm/min. 
 tempo di esposizione di ogni pixel di immagine =170 secondi. 
 dimensione del pixel =  2.21 mm x 2.21 mm. 
  distanza gamma-camera 1 dal lettino  H1= 241 mm.  
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 distanza gamma-camera 2 dal lettino H2 = 111 mm. 
 Collimatore LEHR 
 Finestra energetica di acquisizione: 140 ± 10 % keV 
Le misure di conteggi in corrispondenza di ciascuna sfera sono state effettuate su ROI circolari RS centrate 
sulle sfere e con raggio R pari al raggio reale delle sfere, adottando un criterio di segmentazione ideale. Per 
ottimizzare l’accuratezza di segmentazione le immagini sono state ricampionate con pixel da 0.276 mm x 
0.276 mm.  
Ad ogni sfera è associata anche una misura di conteggi del fondo circostante. Per valutare i conteggi nel 
fondo è stato adottato il seguente procedimento: 
a) Sono state scelte ROI circolari RF disposte in regioni circostanti alle sfere. 
b) Per ogni RF è stata valutata la densità di conteggi per pixel. 
c)  È stata calcolata la media delle densità nelle singole ROI. 
d) In corrispondenza di ciascuna ROI RS, relativa ad una sfera di dato raggio, la densità di conteggi nel 
fondo è stata moltiplicata per l’area di RS. 
La procedura equivale a selezionare, per ogni sfera, una ROI nel fondo RF con la stessa area e numero di 
pixel della ROI RS centrata sulla sfera. In definitiva, per ciascuna sfera sono state ottenute misure di: 
 Ctot
S
 = conteggi totali letti all’interno di RS centrata sull’immagine della sfera 
 Ctot
F
 = conteggi totali medi letti nel fondo adiacente la sfera, all’interno di una ROI RF posizionata 
all’esterno della sfera e identica ad RS. 
In figura è riportato un esempio di come sono state selezionate le ROI sull’immagine. 
    
2-14. Dettaglio della WB superiore dell’IEC-phantom. A destra, esempio di posizionamento delle ROI 
entro cui valutare i conteggi di fotoni.  
A ciascuna misura è stata attribuita un’incertezza, data dalla somma in quadratura di una fluttuazione locale 
dei conteggi, di tipo poissoniano e di una fluttuazione σ2disomo dovuta a disomogeneità globali sulle 
scintigrafie. 
Il contributo σ2disomo è stato calcolato col seguente procedimento: 
1. valutazione della densità di conteggi in N regioni del fondo sulla scintigrafia, fi (i=1…N). 
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2. calcolo della densità di conteggi media nel fondo    . 
3. calcolo della varianza relativa alla media, σ2disomo,f, usando la seguente formula: 
         
   
       
 
       
 
 
 
2-41 
4. Fissata l’area AROI della ROI nell’immagine, entro cui si valutano i conteggi, la fluttuazione globale 
σ2disomo si ottiene secondo equazione 
       
      
          
  
2-42 
Nel caso dei conteggi relativi alle sfere, indicati genericamente con S, l’incertezza totale è data da 
        
           
  
2-43 
Nel caso dei conteggi F del fondo relativo ad una data sfera (la ROI RF selezionata nel fondo ha la stessa area 
della ROI RS) l’incertezza è data da  
        
           
  
2-44 
2.10.2 Analisi del rapporto Segnale/Rumore sulle immagini 2D 
È stata eseguita un’analisi di rivelabilità del segnale rispetto ai conteggi nel fondo, valutando su ciascuna 
scintigrafia le seguenti grandezze: 
1. Rapporto R dei conteggi totali S letti in RS (sulla sfera) e F letti in RF, equivalente ad RS e posizionata 
sul fondo. 
2. Valore minimo e massimo di R, definiti come 
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3. Rapporto segnale/rumore SNR, definito come 
    
   
        
 
2-47 
4. Rapporto del contrasto di immagine CR, definito come 
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2.10.3 Valutazione del rapporto di concentrazioni di attività sfera/fondo 
Per verificare la validità e l’efficacia del metodo di quantificazione di attività su immagini scintigrafiche, 
sono stati valutati i rapporti rc tra le concentrazioni di attività c all’interno delle sfere e la concentrazione di 
attività b nella cavità del fantoccio (concentrazione di fondo) a partire dalle misure di conteggi Ctot
S
 e Ctot
F
. 
Ciò è stato ottenuto attraverso due metodi. 
Il primo è stato definito metodo delle medie geometriche, in quanto mette in relazione rc con il rapporto tra le 
medie geometriche di conteggi Ctot
S
 e Ctot
F
 letti nelle ROI corrispondenti selezionate sulle due scintigrafie 
contrapposte, superiore e inferiore. Il secondo metodo si basa sull’analisi di una singola scintigrafia e 
stabilisce una relazione tra rc e il rapporto tra i conteggi Ctot
S
 e Ctot
F
 letti nelle ROI RS e RF, rispettivamente, 
scelte sulla scintigrafia selezionata. 
Metodo delle medie geometriche  
 
2-15. Schema semplificato del fantoccio con indicazione dei parametri noti in partenza.   
Il metodo si basa sulle seguenti ipotesi: 
 È nota la forma sferica della lesione. 
 Il volume del fantoccio è caratterizzato da un unico materiale (acqua) distribuito in modo omogeneo. 
 È noto lo spessore totale sT lungo la direzione di proiezione sulle due gamma-camere. 
 È nota l’altezza p dei piedini che sostengono il fantoccio sul lettino 
 È nota la posizione, rispetto alla base del fantoccio, del centro di rotazione (COR) attorno a cui le 
gamma-camere possono ruotare. 
  Sono note la distanza H1 tra il COR e la gamma-camera 1 e la distanza H2 tra il COR e la gamma-
camera 2. 
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Per ricavare la formula che lega i conteggi letti sulle immagini al rapporto delle concentrazioni rc si è fatto 
riferimento allo schema riprodotto in figura 2-16, valido per ciascuna sfera. Il caso (I), che descrive la 
situazione reale, può essere considerata scomposta nella somma tra il caso (II) e il caso (III). In tale schema 
si suppone di considerare le ROI sulla scintigrafia inferiore, ma con ragionamenti analoghi si ricavano anche 
le relazioni relative alla scintigrafia superiore.  
 
2-16. Metodo delle medie geometriche. Schematizzazione del problema 
I simboli riportati sull’immagine hanno il seguente significato: 
 c= concentrazione di attività reale nella sfera 
 b= concentrazione di attività reale nel fondo 
 Vsf= volume della sfera 
 AF= attività del fondo nel volume esterno alla sfera. 
Inoltre si indichi con Vcil il volume del cilindro che ha base equivalente alla ROI RF centrata sul fondo, a sua 
volta equivalente alla ROI RS centrata sulla sfera, e altezza pari allo spessore sT. 
Nel caso (II) esiste solo l’attività (c-b)*Vsf all’interno della sfera, corrispondente ai conteggi netti CN
Inf
 letti 
nella ROI RS centrata sull’immagine della sfera. Il caso (III) rappresenta la situazione che si verifica in una 
regione del fantoccio in cui sia presente solo l’attività del fondo, pari ad AF+b*Vsf. A tale caso, dunque, 
corrisponde la lettura di C
F
tot conteggi nella ROI RS che equivale alla ROI RF collocata sulla regione di fondo 
nella scintigrafia. 
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2-17. Spessori incogniti attraversati dai fotoni uscenti dalla sfera prima di raggiungere la gamma 
camera. zsup si riferisce alla scintigrafia superiore; zinf si riferisce alla scintigrafia inferiore.  
È stata ricavata la seguente formula che mette in relazione i conteggi netti C
Inf
N con l’attività all’interno della 
sfera nel caso (II): 
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dove  
 k2 è il coefficiente di conversione per passare dall’attività ai conteggi sull’immagine, relativo alla 
gamma camera 2. 
 il fattore esponenziale rende conto dell’attenuazione dei fotoni emessi dalla sfera 
 l’integrale H(R,σ) descrive l’effetto di spill out prodotto sull’immagine dalla PSF del sistema rispetto 
alla ROI RS di raggio R. 
Con riferimento allo schema di figura 2-16 risulta 
  
        
      
  
2-50 
relativamente ai conteggi letti sulla scintigrafia inferiore. Inoltre l’integrale H(R, σ) andrebbe valutato 
rispetto al valore che assume la σ della PSF della gamma camera 2 alla distanza che quest’ultima ha dal 
centro della sfera. In base alle ipotesi del metodo questo parametro non è noto, per cui è stato approssimato 
con la distanza dm,inf  tra la gamma camera 2 e il piano mediano del fantoccio posto al suo emispessore. 
Risulta: 
                 
2-51 
Un’analoga relazione è stata trovata tra i conteggi nel fondo e l’attività all’interno del cilindro di volume Vcil 
corrispondente alla ROI RF equivalente a RS: 
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2-52 
dove FBG tiene conto dell’attenuazione, all’interno del fantoccio, dei fotoni emessi in corrispondenza 
dell’attività distribuita uniformemente entro la colonna cilindrica di altezza sT  e vale 
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In una regione dell’immagine con distribuzione uniforme di conteggi, gli effetti di spill in e spill out prodotti 
dalla PSF del sistema di imaging si compensano esattamente, per cui non occorre aggiungere ulteriori 
correzioni nella formula 2-52. 
In modo analogo si ricavano le formule che mettono in relazione i conteggi totali, letti in RS e RF  sulla 
scintigrafia superiore, con le concentrazioni di attività c e b. In riferimento al caso (II) dello schema di figura 
2-16, si ha: 
  
                
             
2-54 
dove 
 k1 è il coefficiente di conversione per passare dall’attività ai conteggi sull’immagine, relativo alla 
gamma camera 1. 
 CSupN  sono i conteggi netti associati all’attività virtuale (c-b)*Vsf entro la sfera. 
 zsup è lo spessore di acqua compreso tra il centro della sfera e il bordo superiore del fantoccio (cfr. 
figura 2-17). 
 L’integrale H(R,σ) è valutato in corrispondenza della distanza dm,sup tra il piano mediano del 
fantoccio e la gamma camera 1: 
                 
2-55 
In riferimento al caso (III) relativo ai conteggi sul fondo si ha: 
    
                    
2-56 
Considerando, ora la media geometrica  dei due membri delle equazioni relative ai conteggi netti e ai 
conteggi nel fondo si ottiene l’equazione  relativa ai conteggi netti legati alla sfera e l’equazione relativa ai 
conteggi del fondo, rispettivamente: 
   
               
 
   
  
2-57 
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2-58 
 dove km è la media geometrica di k1 e k2, Hm è la media geometrica degli integrali H calcolati in 
corrispondenza delle distanze dm,sup e dm,inf. 
Dalle formule 2-57 e 2-58 è stato ricavato il modello usato per quantificare il rapporto di concentrazione 
rc=c/b tra sfera e fondo: 
     
 
 
  
 
 
   
   
 
 
  
 
   
 
     
  
2-59 
avendo posto: 
     
 
   
  
2-60 
    
   
 
 
 
 
  
 
 
2-61 
Sempre nell’ambito di questo metodo, è stata considerata anche la circostanza in cui del fantoccio sia 
disponibile una proiezione scintigrafica laterale, come quella riportata in figura 2-18. 
 
2-18. Scintigrafia laterale del fantoccio. 
Sulla proiezione laterale è possibile valutare la profondità a cui le sfere si trovano nel fantoccio, rispetto alla 
superficie di testa e di base, rispettivamente. Inoltre è possibile conoscere l’altezza h della cavità in cui è 
distribuita l’attività del fondo. In tabella 2-8 sono riportate l’altezza h della cavità del fantoccio, la distanza 
tra il piano equatoriale delle sfere rispetto alla superficie di testa (h1) e di base (h2) rispettivamente. Tali 
distanze hanno lo stesso significato descritto nel paragrafo 2.9 relativo alle misure geometriche effettuate sul 
fantoccio. 
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h (mm) h1 (mm) h2 (mm) 
189 69 120 
2-8. Posizione delle sfere nel fantoccio, rispetto alla base e alla sommità della cavità riempita con 
attività di fondo. 
Alla luce di questi dati ulteriori, la formula 2-59 è stata rimaneggiata, pur rimanendo formalmente la stessa. 
Il fantoccio ora può essere schematizzato come in figura 2-19, potendo distinguere gli spessori del fantoccio 
che attenuano i fotoni ma non contengono attività (rappresentati in celeste).    
 
2-19. Schema della struttura del fantoccio considerando anche i dati della proiezione  laterale 
Tali spessori s sono dati dalla formula: 
           
2-62 
In particolare, in questo caso, il rapporto tra il volume del cilindro riempito con attività del fondo e il volume 
della sfera corrispondenti ad una ROI RS di raggio R vale 
    
   
 
 
 
 
 
 
 
2-63 
Inoltre il fattore FBG è dato ora dalla formula: 
    
      
  
   
      
  
2-64 
sapendo che la distribuzione di attività si estende solo entro lo spessore h misurato sulla scintigrafia laterale. 
Analisi della scintigrafia inferiore  
In questo caso si suppone di conoscere esattamente la struttura interna del fantoccio, per esempio tramite uno 
studio CT del fantoccio stesso. In figura 2-20 viene illustrato l’approccio seguito per ricavare la relazione tra 
il rapporto dei conteggi letti sulla scintigrafia e il rapporto di concentrazione di attività rc che si vuole 
quantificare. Anche in questo caso la situazione reale (I) può essere scomposta nella somma del caso (II) e 
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del caso (III). L’approccio è analogo a quello usato nel metodo delle medie geometriche. Nella presente 
analisi tuttavia i conteggi netti C
Inf
N relativi ad una sfera sono dati da 
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2-20. Schema descrittivo usato per per ricavare la relazione tra il rapporto dei conteggi letti sulla 
scintigrafia e il rapporto di concentrazioni di attività tra sfera e fondo. 
dove C
F’ tot non sono i conteggi totali letti in una ROI RF posizionata sul fondo nell’immagine, ma si può 
dimostrare che sono una frazione di C
F
tot 
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Si faccia, infatti, riferimento allo schema di figura 2-21. 
 
2-21. Schema per ricavare i conteggi letti in corrispondenza della configurazione (III) in funzione dei 
conteggi totali letti nel fondo entro una ROI RF equivalente alla ROI RS centrata sulla sfera. 
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Il caso (III) che corrisponde ai conteggi C
F’ tot può essere visto come la differenza tra la situazione (IV) in cui 
sia presente solo l’attività di fondo e la situazione (V) in cui l’attività sia virtualmente distribuita solo entro il 
volume Vp del picciolo con la stessa concentrazione b che si ha realmente nel fondo. I conteggi Cp sono 
proporzionali secondo un fattore m ai conteggi totali nel fondo, in base alle seguenti considerazioni. 
 Cp sono proporzionali all’attività Ap che, avendo la stessa concentrazione b del fondo, è 
proporzionale all’attività nel cilindro di volume Vcil che sottende la ROI RF sul fondo: 
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 Tenendo conto dell’attenuazione dei fotoni emessi dal volume del picciolo si può scrivere 
          
             
2-68 
dove zp è lo spessore di acqua attraversato dai fotoni prima di raggiungere la gamma camera 2, 
supponendo che siano tutti emessi dal baricentro del picciolo, posto a lp/2 rispetto ad un suo 
estremo (si consideri l’equazione 2-69); Δh è lo spessore della base in PMMA del fantoccio (cfr. 
figura 2-22). 
          
2-69 
 Nel caso (V) dello schema di figura 2-21, i conteggi Cp sono affetti dallo spill out operato dalla PSF 
rispetto alla ROI RS di raggio R e ciò comporta una correzione del secondo membro della formula 
2-68, che va moltiplicato per l’integrale H(r,σ,R) che richiamiamo per completezza: 
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In questo caso specifico l’integrale H viene valutato su una ROI con dimensioni (R) maggiori 
rispetto alle dimensioni (r) della sorgente di attività che produce i conteggi. In particolare r è pari al 
raggio della sezione del picciolo (rp). Inoltre il parametro σ della PSF della gamma camera 2 va 
valutato alla distanza dp
(2)
 tra il baricentro del picciolo e la gamma camera stessa : 
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Per semplificare la notazione si indichi il fattore H come H(dp
(2)
). 
 Per i conteggi CFtot vale l’equazione 
    
            
      
  
           
2-72 
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Combinando le equazioni 2-67, 2-68 (corretta per l’effetto di spill out) e 2-72 si ottiene l’equazione 2-66, 
dove vale 
           
2-73 
e sono state fatte le seguenti posizioni ( si faccia anche riferimento alla figura 2-22): 
 
2-22. Schema geometrico dell’IEC-phantom 
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Adesso è possibile scrivere una relazione, analoga alla 2-49 scritta per costruire il metodo delle medie 
geometriche, che lega i conteggi netti C
Inf
N all’attività virtuale (c-b)*Vsf  nella sfera (caso (II) dello schema di 
figura 2-20) 
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dove l’integrale H, che include gli effetti di spill out, è valutato alla distanza tra il centro della sfera e la 
gamma camera 2 
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Una formula analoga può essere scritta per i conteggi nel fondo: 
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In definitiva si ottiene il seguente modello matematico per stimare il rapporto di concentrazione rc nel 
fantoccio a partire dalla scintigrafia inferiore e dalle informazioni anatomiche date da un’indagine CT. 
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dove è stato posto 
   
    
      
  
           
2-81 
   
                  
2-82 
Analisi della scintigrafia superiore  
Le valutazioni sui rapporti di concentrazione rc sono state eseguite anche a partire dall’analisi della 
scintigrafia superiore. Tale analisi è analoga a quella descritta in dettaglio a proposito della scintigrafia 
inferiore. 
In questo paragrafo, dunque, ci si limita a mettere in evidenza il modello matematico utilizzato e i parametri 
usati per adattare la formula 2-80.Il modello è dato dalla seguente equazione 
     
 
 
 
 
 
 
   
   
   
    
 
        
    
 
    
           
 
    
  
2-83 
dove m=m1*m2*m3 e valgono le seguenti relazioni specifiche per il caso della proiezione superiore: 
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2-85 
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La formula 2-88 è stata ricavata considerando anche l’attenuazione dei fotoni da parte del picciolo costituito 
di PMMA. 
2.11 Analisi 3D su IEC-phantom 
 
2-23. Schema del setup di misura per le immagini SPECT 
Il fantoccio è stato adagiato in orizzontale sul lettino porta-paziente. Lo studio SPECT è stato acquisito con 
le seguenti impostazioni: 
 Finestra energetica centrata in 140 keV e con larghezza ± 10%. 
 Collimatore per basse energie LEHR. 
 Griglia di acquisizione a 128x128x128 voxel (dimensione del voxel = 4.42 mm). 
 120 proiezioni su un angolo giro, con step di 3° tra due proiezioni successive. 
 Algoritmi built-in per correggere lo scatter e l’attenuazione all’interno del fantoccio. 
I conteggi S relativi alle sfere sono stati valutati all’interno di ROI sferiche con raggio R pari a quello reale 
delle sfere, adottando un criterio di segmentazione ideale. A partire dai conteggi valutati e dal volume della 
ROI tridimensionale (3D), è stata calcolata la concentrazione di conteggi corrispondente, che indichiamo cS. 
La ROI sferica corrispondente a ciascuna sfera è stata costruita considerando una serie di ROI circolari, una 
per ciascuna slice in cui compare una sezione della sfera.  
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Per descrivere il procedimento di costruzione della ROI ci si può riferire ad uno dei due emisferi, per 
esempio quello superiore, sfruttando la simmetria del problema. Nelle immagini SPECT un emisfero è 
scomposto in N sezioni, a partire dalla slice adiacente a quella equatoriale. La ROI N-esima è quella apicale 
ed è stata assimilata ad un punto, rappresentato con un singolo voxel. Invece, la ROI circolare nella slice i-
esima, con i=1…N-1, ha un raggio ri misurato in unità di voxel e dato dalla formula: 
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2-24. Schematizzazione di una sfera per la corsrtruzione di una ROI sferica 3D. I quadratini 
rappresentano i voxel. In rosso è indicato il raggio della ROI circolare sulla slice –iesima, per i da 1 a 
N-1. 
dove Δx è la dimensione del voxel. In figura 2-24 è stato schematizzato il procedimento per costruire il 
raggio della ROI circolare i-esima. In questa schematizzazione La ROI 3D ha un diametro con 2N+1 voxel e 
una lunghezza pari a (2N+1)* Δx. L’intero N, invece, è stato ottenuto approssimando all’intero più vicino il 
rapporto R/ Δx. 
Per approssimare con accuratezza entro il 3% i volumi reali delle sfere, sono state ricampionate le slice 
contenenti le sfere, passando ad una rappresentazione con 1024x1024 voxel per slice. 
In corrispondenza di ogni sfera sono stati valutati i conteggi F relativi al fondo circostante. A tale scopo, per 
ogni sfera sono state considerate 12 ROI sferiche delle stesse dimensioni di quella usata per valutare i 
conteggi dentro la sfera. Tali ROI sono state posizionate in vari punti del fondo, esplorando in lunghezza la 
tomografia, in modo da valutare un valor medio dei conteggi letti. A partire dai conteggi medi letti in una 
ROI e dal volume della ROI è stata calcolata una concentrazione di conteggi del fondo, cF. 
Ai conteggi letti nelle ROI selezionate è stata attribuita un’incertezza. Nel caso dei conteggi relativi alle 
sfere, l’incertezza è stata valutata come una fluttuazione poissoniana 
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Nel caso dei conteggi relativi al fondo, entro una ROI RF corrispondente ad una ROI RS relativa ad una sfera 
dell’IEC-phantom, l’incertezza è data dalla somma in quadratura dei seguenti contributi: 
a. fluttuazione locale poissoniana dei conteggi 
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b. fluttuazione globale sull’immagine, dovuta alle disomogeneità nella distribuzione di attività nel 
fondo σ2disomo 
La quantità elencata al punto b, è stata calcolata grazie al seguente procedimento: 
1. valutazione della densità di conteggi in N regioni del fondo, fi (i=1…N) 
2. calcolo della densità di conteggi media nel fondo     
3. calcolo della varianza relativa alla media, σ2disomo,f 
La fluttuazione quadratica associata ad una ROI RF nel fondo, per effetti di disomogeneità globali, è 
calcolata come in equazione 2-92, dove VF è il volume della ROI RF. 
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A partire dalle misure descritte, è stato valutato il rapporto di concentrazioni rc sfera/fondo per ogni sfera 
applicando la formula:  
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È stata eseguita anche un’analisi di rivelabilità del segnale rispetto ai conteggi nel fondo, valutando per 
ciascuna sfera le stesse grandezze prese in considerazione nelle analisi 2D. 
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3 Risultati 
3.1 Sensibilità delle gamma-camere in modalità scintigrafica con 99mTc 
In tabella 3-1 e 3-2 sono riportati i valori del coefficiente di sensibilità S per la gamma camera 1 e 2, per 5 
distanze sorgente - rivelatore.  
Distanza (mm) 109 209 248 250 300 350 
Conteggi 2215533 2196854 2189634 2192782 2186734 2187099 
Sensibilità S1(cps/MBq) 71 70 70 70 70 70 
 media (cps/MBq) 70.2 Dev standard 0.2 
3-1.Sensibilità della gamma-camera 1. Soglia di conteggi = 5. 
Distanza (mm) 150 200 250 252 271 291 
Conteggi 2248914 2233517 2218741 2217102 2226654 2217219 
Sensibilità S2(cps/MBq ) 72 71 71 71 71 71 
 media (cps/MBq) 71.2 Dev standard 0.2 
3-2. Sensibilità della gamma-camera 2. Soglia di conteggi = 5. 
I conteggi associati alla sorgente sono stati valutati all’interno di una Region of interest (ROI) ottenuta 
impostando una soglia di conteggi pari a 5, ossia pari a 10 volte la deviazione standard dei conteggi medi 
valutati lontano dall’immagine della sorgente stessa, che rappresentano rumore di fondo. 
   
3-1.Gamma-camera 2. A sinistra, scintigrafia della sorgente a distanza 200m dal rivelatore. A destra 
ROI per la valutazione dei conteggi della sorgente. (Le immagini non hanno la stessa scala.) 
Essendo il rivelatore molto più ampio della sorgente ed avendo usato il collimatore, la sensibilità della 
gamma-camera risulta indipendente dalla distanza dalla sorgente.  
Oltre all’incertezza statistica insita nel processo di misura, ciascun valore del coefficiente di taratura è affetto 
anche dall’incertezza associata all’attività usata per la taratura, pari al 3%, che risulta essere il contributo 
dominante. In tabella 3-3 sono riassunti i risultati della taratura delle due gamma-camere. 
gamma-camera 1 2 
sensibilità(cps/MBq) 70.2 ± 2.1 71.2 ± 2.1 
3-3. Coefficienti di sensibilità delle gamma-camere del sistema d’imaging. 
3.2 Point Spread Function 2D con fotoni da 140 keV (99mTc) 
Sono state acquisite 5 immagini in corrispondenza di 5 distanze differenti tra la sorgente e ciascuna gamma-
camera. Su ogni immagine è stato estratto un profilo lungo x, media dei profili acquisiti in diverse posizioni 
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lungo la direzione y parallela al capillare. In figura è schematizzato il processo di estrazione di un profilo 
dalla scintigrafia della sorgente lineare. 
  
3-2. A sinistra, immagine del capillare con la gamma-camera 1. La linea gialla esemplifica uno dei 
profili d’immagine lungo x. A destra, profilo medio a partire da quelli acquisiti lungo direzioni 
parallele ad x. 
La FWHMLSF della LSF è stata valutata eseguendo un fit gaussiano del profilo medio lungo x per ciascuna 
delle immagini acquisite. In figura 3-3 viene riportato un esempio di fit sul profilo orizzontale medio estratto 
da una scintigrafia con la gamma-camera 1. 
 
3-3. Fit gaussiano sul profilo medio dell’immagine del capillare. 
In figura 3-4 sono rappresentati i punti sperimentali (distanza, FWHMLSF) e la relativa curva di best fit in 
corrispondenza della gamma-camera 1. In tabella 3-4 sono riportati i risultati dei fit con modello gaussiano 
sui profili in corrispondenza delle varie distanze sorgente-gamma-camera 1 esplorate. È anche riportato il 
risultato del fit sui punti sperimentali  relativo alla gamma-camera 1.  
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3-4. Gamma camera 1. Fit dei punti (distanza sorgente-rivelatore;FWHMLSF). 
Distanza (mm) 109 209 248 250 300 350 
FWHMpsf (mm) 7.0 10.9 12.4 12.4 14.4 16.3 
Δ FWHMpsf (mm) 1.4 0.9 0.7 0.7 0.7 0.5 
R2 normalizzato 0.995 0.992 0.989 0.989 0.985 0.982 
 
Fit FWHMLSF vs distanza A (mm) A inf (mm) A sup (mm) 
R2 normalizzato = 0.9968 5.6 4.8 6.5 
 B B inf B sup  
 0.044 0.043 0.045 
3-4. Gamma-camera 1. Risultati numerici dei fit usati per ricavare FWHMLSF in funzione della 
distanza sorgente-rivelatore 
In figura 3-5 sono rappresentati i punti sperimentali (distanza, FWHMLSF) e la relativa curva di best fit in 
corrispondenza della gamma-camera 2. In tabella 3-5 sono riportati i risultati numerici riferiti alla gamma-
camera 2. 
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3-5. Gamma camera 2. Fit dei punti (distanza sorgente-rivelatore;FWHMLSF). 
Distanza (mm) 150 200 250 252 271 291 
FWHMpsf (mm) 8.0 10.0 12.0 12.0 12.7 13.4 
Δ FWHMpsf (mm) 1.2 0.7 0.7 0.7 0.7 0.7 
R2 normalizzato 0.995 0.992 0.988 0.988 0.986 0.986 
 
Fit FWHMLSF vs distanza A (mm) A inf (mm) A sup (mm) 
R2 normalizzato = 0.9954 4.9 4.0 5.8 
 B B inf B sup  
 0.043 0.042 0.045 
3-5. Gamma-camera 2. Risultati numerici dei fit usati per ricavare FWHMLSF in funzione della 
distanza sorgente-rivelatore 
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3.3 Point Spread Function 3D con fotoni da 140 keV (99mTc) 
   
3-6. A sinistra, slice SPECT del capillare. A destra, schema dell’operazione di estrazione dei profili 
centrali sulle slice SPECT. 
 
3-7. Grafico dei profili centrali medi, lungo x (a sinistra) e lungo y (a destra), con relativa curva 
gaussiana di best fit. 
In figura 3-6 è stata riportata una slice dell’acquisizione SPECT del capillare. L’immagine su ciascuna delle 
slice rappresenta la PSF nel piano immagine XY del sistema di imaging tomografico. Su ogni immagine 
sono stati estratti due profili passanti per il centro del capillare, lungo l’asse x e lungo l’asse y, 
rispettivamente, come schematizzato in figura 3-7. 
Per ogni direzione è stato valutato, dunque, il profilo medio, al fine di migliorare il rapporto segnale-rumore, 
minimizzando le fluttuazioni statistiche dei conteggi. 
I profili medi sono stati sottoposti ad un best- fit, ipotizzando una PSF con profilo gaussiano.  In tabella sono 
riportati i risultati dei fit, in termini della σ e relativa FWHM della PSF lungo la direzione x e y 
rispettivamente. I risultati confermano la simmetria  radiale ipotizzata perl a PSF del sistema SPECT, almeno 
nel piano immagine trasversale. 
 
 
57 
 
 σ (mm) FWHM (mm) R2 normalizzato 
direzione x 6.18 ± 0.06 14.5 ± 0.1 0.9942 
direzione y 6.22 ± 0.06 14.6 ± 0.1 0.9948 
3-6. Risultati del fit del profilo medio lungo x e y, rispettivamente. 
3.4 Sensibilità delle gamma-camere in modalità scintigrafica con 223Ra 
In tabella 3-7 sono riportati i dati e i risultati della valutazione del coefficiente S di sensibilità per la gamma-
camera 1, posta a 350 mm dalla sorgente, con attività di 4.7 MBq. 
 conteggi entro la ROI (300s) Sensibilità (cps/MBq) 
gamma-camera 1 115055 82 
3-7.Risultati della valutazione della sensibilità della gamma-camera 1 ai fotoni delle principali 
emissioni dei decadimenti del 
223
Ra. 
Dai risultati ottenuti con il 
99m
Tc, si sa che la risposta dei due rivelatori è la stessa (entro le incertezze di 
misura). Per tanto, il risultato relativo al coefficiente di sensibilità della gamma-camera 1 è stato esteso anche 
alla gamma-camera 2.  
3.5 Coefficiente d’attenuazione lineare efficace in H2O (fotoni del 
223
Ra) 
In tabella 3-8 sono riportati i conteggi letti sulle immagini in corrispondenza di una singola finestra 
energetica e le relative frazioni rispetto ai conteggi totali sull’immagine multi picco, somma delle immagini a 
singola energia. Sono anche riportate le sensibilità relative alle singole finestre energetiche. I valori si 
riferiscono alla gamma-camera 1. 
In tabella 3-9 sono riportati i valori teorici del coefficiente d’attenuazione lineare in acqua in corrispondenza 
delle energie 84 keV, 154 keV e 270 keV, rispettivamente. 
Finestra energetica 84 keV (± 10%) 154 keV ( ± 10%) 270  keV(± 10%) 
conteggi 69127 24619 21309 
frazione di conteggi 0.60 0.21 0.19 
sensibilità (cps/MBq) 49 18 15 
3-8. Conteggi letti sulle immagini acquisite sul singolo picco energetico e frazioni di conteggi rispetto 
all’immagine multipicco  
Energia (keV) 84 154 270 
coefficiente 
d’attenuazione lineare in 
H2O (cm
-1
) 
0.1815 0.1450 0.1170 
3-9. Valori ricavati dai dati forniti dal NIST. 
In figura è riprodotto il risultato del fit  monoesponenziale dei punti di misura ideali, costituiti dalle coppie 
(spessore attenuatore, frazione conteggi totali letti) e ottenuti  tramite la formula 
     
        
        
     
3-1 
dove xi (i=1,2,3) sono le frazioni riportate in tabella 3-8 e μi (i=1,2,3) sono i coefficienti d’attenuazione 
lineare teorici riportati in tabella 3-9. In tabella 3-10 è riportata la stima del μeff e l’energia media dello spettro 
energetico dei fotoni di imaging.  
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3-8. Fit dei punti teorici ottenuti simulando un insieme di misure di attenuazione di una sorgente di 
Ra-223, a partire dalle frazioni di conteggi letti sulle immagini, rispetto ai conteggi che sarebbero letti 
in assenza d’attenuazione. Al fit corrisponde un R2 normalizzato di 0.9999. 
μeff (H2O) (cm
-1
) 0.158 ± 0.017 
Energia media (keV) 122 ± 8 
 3-10. Valutazione teorica del μeff (H2O) 
In figura 3-9 è riprodotto il risultato del fit delle misure sperimentali eseguite per validare il procedimento di 
stima teorica del μeff. In tabella è riportato il risultato numerico dell’esperimento. 
 
3-9. Misura del coefficiente d’attenuazione lineare efficace μeff (H2O) in acqua. 
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spessore d’attenuazione 
(cm) 
5 11 18 
Conteggi totali  104341 44081 11874 
Conteggi netti 99851 41113 10167 
coefficiente μeff (cm
-1
) 0.1571 ± 94% 
energia media (keV) 122 ± 8 
3-11. Verifica sperimentale del procedimento di valutazione teorica del μeff (H2O) in acqua. 
3.6 Point Spread Function 2D con 223Ra 
Sono state acquisite 3 immagini con la sorgente posta a distanze crescenti dalla gamma-camera 2. In figura 
3-10 è riprodotto uno dei grafici relativi ai fit gaussiani sui profili d’immagine lungo la direzione x 
perpendicolare all’asse della sorgente. In tabella 3-12 sono riportati i risultati dei fit per ciascuna delle 
distanze sorgente-rivelatore esplorate. 
 
3-10. Profilo d'immagine con sorgente distante 33 cm dalla gamma-camera 2. Il profilo si sovrappone 
alla gaussiana di best fit. R
2
-normalizzato di 0.901. 
distanza (mm) 130 230 330 
σTOT (mm) 8.37 9.32 11 
incertezza σTOT (mm) 0.19 0.19 0.20 
R2-normalizzato 0.8271 0.8649 0.901 
σLSF (mm) 3.76 5.56 8.07 
incertezza σLSF (mm) 0.45 0.32 0.27 
FWHMLSF (mm) 8.8 13.1 19.0 
incertezza FWHMLSF 
(mm) 
1.0 0.8 0.6 
3-12. Risultati dei fit gaussiani sui profili d’immagine lungo l’asse x perpendicolare all’asse della 
sorgente cilindrica. 
In figura 3-11 sono riprodotti i risultati del fit dei punti sperimentali (D,FWHMLSF) usando il modello di 
equazione 3-2: 
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3-11. Fit delle FWHMLSF in funzione della distanza D sorgente-rivelatore. 
In tabella 3-13 sono presentati i valori numerici ottenuti con il fit sui dati sperimentali. Essi sono coerenti con 
il valore di energia media calcolato per lo spettro dei fotoni di imaging con il 
223
Ra e con i risultati della 
taratura del sistema di imaging con i fotoni da 140 keV del 
99m
Tc. 
A (mm) Ainf (mm) Asup (mm) B Binf Bsup 
4.55 -15.43 24.53 0.055 0.029 0.081 
R2-normalizzato 0.9876 
3-13. Fit dei dati sperimentali (D,FWHMLSF). Le incertezze sui parametri del fit sono dovute 
soprattutto alla dimensione esigua del campione di misure effettuate. 
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3.7 Verifica sperimentale: analisi 2D sull’IEC phantom 
3.7.1 Misure sulle immagini 
 
3-12. Dettaglio della WB superiore dell’IEC-phantom. A destra, esempio di posizionamento delle ROI 
entro cui valutare i conteggi di fotoni.  
In tabella 3-14 viene confrontata l’area della ROI RS corrispondente ad una sfera e l’area del cerchio 
equatoriale della sfera stessa. 
sfera 1 2 3 4 5 6 
area RS circolare 
(mm
2
) 
86.08 183.84 255.73 393.48 645.31 1032.10 
area cerchio 
equatoriale(mm
2
) 
85.89 178.99 251.52 398.82 633.15 1033.25 
accuratezza (%) 0.2 -2.7 -1.7 -1.3 1.9 -0.1 
3-14. Confronto tra l’aera della ROI RS e il valore atteso in base al criterio di segmentazione ideale. 
Per ciascuna sfera sono state ottenute misure di: 
 Ctot
S
 = conteggi totali letti all’interno di RS centrata sull’immagine della sfera 
 Ctot
F
 = conteggi totali medi letti nel fondo adiacente la sfera, all’interno di una ROI RF posizionata 
all’esterno della sfera e identica ad RS. 
In tabella 3-15 sono riportati i risultati delle valutazioni dei conteggi letti sull’immagine superiore e inferiore 
dell’IEC – phantom, in corrispondenza di ciascuna sfera. In tabella 3-16 sono presentate le inceretezze 
associate ai conteggi di tabella 3-15. 
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Raggio R 
sfera (mm) 
5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
Ctot
S
 
SUPERIORE 
2446 6068 8879 15369 29511 53198 
Ctot
F
 
SUPERIORE 
2454 4923 6901 11217 17335 29421 
Ctot
S
 
INFERIORE 
2518 5626 7994 13170 22432 38458 
Ctot
F
 
INFERIORE 
2358 4730 6630 10777 16654 28266 
3-15. Misura dei conteggi totali letti sulle immagini scintigrafiche WB dell’IEC-phantom. Le ROI sono 
state scelte in base al criterio di segmentazione ideale. 
Raggio R 
sfera (mm) 
5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
σt,sfera 
SUPERIORE 
50 77 94 129 177 249 
σt,fondo 
SUPERIORE 
50 72 86 112 143 195 
σt,sfera 
INFERIORE 
51 76 92 125 164 234 
σt,fondo 
INFERIORE 
50 72 87 115 150 211 
3-16. Incertezze associate alle misure di conteggi all’interno delle ROI selezionate sulle 
3.7.2 Analisi del rapporto Segnale/Rumore sulle immagini 2D 
In tabella 3-17 sono riportati i riusultati numerici delle valutazioni eseguite sulla scintigrafia superiore. In 
tabella 3-18 sono riportati risultati analoghi ottenuti sulla scintigrafia inferiore.  
Raggio sfera 
(mm) 
5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
R 0.997 1.165 1.222 1.370 1.624 1.808 
Rmax 1.038 1.200 1.252 1.400 1.300 1.380 
Rmin 0.960 1.132 1.194 1.345 1.600 1.788 
SNR -0.16 11.28 17.88 37.16 47.61 75.15 
CR -0.07 4.62 7.25 14.68 28.81 45.55 
 3-17. Gamma-camera 1: Immagine superiore, risultati delle analisi di rivelabilità del segnale 
Raggio sfera 
(mm) 
5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
R 1.068 1.120 1.144 1.222 1.275 1.360 
Rmax 1.113 1.154 1.173 1.247 1.296 1.379 
Rmin 1.024 1.088 1.116 1.197742 1.254 1.342 
SNR 3.217 7.916 10.998 20.860 20.635 32.302 
CR 1.348 3.281 4.540 8.506 12.431 19.465 
3-18. Gamma-camera 2: immagine inferiore, risultati delle analisi di rivelabilità del segnale 
In figura 3-13 sono graficati i valori del rapporto Segnale/Fondo (S/F) in funzione del raggio delle sfere; in 
figura 3-14 sono invece riportati i grafici di SNR in funzione del raggio delle sfere. 
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3-13. Rapporto Segnale/Fondo in funzione del raggio della sfera. 
 
3-14. SNR in funzione del raggio della sfera. 
3.7.3 Valutazione del rapporto di concentrazioni di attività sfera/fondo 
Metodo delle medie geometriche 
Il rapporto teorico tra la concentrazione d’attività in ciascuna sfera e quella nella regione di fondo circostante 
è 10.46 ± 0.45.  
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3-15. Schema semplificato del fantoccio con indicazione dei parametri noti in partenza.   
In tabella sono riassunti i dati di partenza. 
sT (mm) p (mm) H1 (mm) H2 (mm) 
222.1 ± 0.7 19.0 ± 0.1 241 ± 1 111 ± 1 
3-19. Metodo delle medie geometriche. Dati di partenza del problema 
In tabella 3-20 vengono riportate le distanze dm,sup e dm,inf  del piano mediano del fantoccio dalla gamma 
camera 1 e 2, rispettivamente. Sono inoltre riportati i corrispondenti valori del parametro sigma della PSF 
relativa alla gamma-camera 1 e 2, rispettivamente. 
dm,sup (mm) σ1(dm,sup) (mm) dm,inf (mm) σ1(dm,inf) (mm) 
111 ± 1 3.2 ± 0.1 241± 1 4.9 ±0.1 
3-20. Distanze del piano mediano del fantoccio dalla gamma camera 1e2 e relativi parametri di 
larghezza della PSF. 
Ricordando che Hm è  integrale che schematizza gli effetti di spill out dei conteggi dalla ROI RS centrata nella 
sfera, in tabella 3-21 sono riportate le valutazioni dei rapporti di concentrazione, senza e con la correzione 
per gli effetti della PSF. L’integrale Hm calcolato in corrispondenza della dimensione della ROI RS e della 
sigma della PSF alle distanze dm,sup e dm,inf  dalla gamma-camera 1 e 2, rispettivamente. In figura 3-16 sono 
rappresentati graficamente i risultati delle valutazioni con il metodo delle medie geometriche. In tabella 3-22 
sono riportate le accuratezze del metodo di quantificazione in funzione della dimensione R della sfera, sia 
con le correzioni per gli effetti della PSF che senza. 
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3-16. Valutazione dei rapporti di concentrazione sfera/fondo. Confronto dei risultati con e senza le 
correzioni per gli effetti della PSF. 
R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
Hm 0.428 0.573 0.632 0.701 0.759 0.809 
rc grezzo ND 5.05 ± 13% 5.55 ± 9.5% 7.11 ± 5.8%  7.94 ± 4.4% 8.32 ±3% 
rc corretto ND 8.06 ±13% 8.20 ±9.5% 9.71 ± 5.8% 10.15 ±4.4% 10.06 ±3% 
3-21. Risultati delle valutazioni del rapporto di concentrazione sfera/fondo con il metodo delle medie 
geometriche. 
R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
accuratezza 
senza 
correzione 
(%) 
ND -52 -47 -32 -24 -20 
accuratezza 
con 
correzione 
(%) 
ND -23 -22 -7 -3 -4 
3-22. Accuratezze nel metodo delle medie geometriche per la valutazione del rapporto di 
concentrazioni sfera/fondo. Confronto dei risultati con e senza correzione per gli effetti della PSF. 
È stata considerata la circostanza in cui sia disponibile una proiezione scintigrafica laterale del fantoccio, 
come quella riportata in figura 2-18. 
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3-17. Scintigrafia laterale del fantoccio. 
Ora è possibile valutare con maggiore precisione il valore dell’integrale H in corrispondenza della distanza 
del centro della sfera dalla gamma camera 1 (dsup) e dalla camera 2 (dinf), riportate in tabella 3-23, insieme 
con i valori corrispondenti del parametro σ relativo alla PSF dei due rivelatori. 
 dsup (mm) σ1(dm,sup) (mm) dinf (mm) σ1(dm,inf) (mm) 
stima 94 ± 1 3.0 ± 0.1 267± 1 5.3 ±0.1 
valore 
atteso 
88 ± 1 2.9 ± 0.1 264± 1 5.3 ± 0.1 
3-23. Distanza delle sfere dalla gamma-camera 1 e 2, rispettivamente. In corrispondenza sono dati i 
valori di sigma della PSF dei rispettivi rivelatori. 
In tabella 3-24 sono riportati i rapporti di concentrazione calcolati con il metodo delle medie geometriche 
riformulato alla luce dei dati aggiuntivi forniti da una proiezione laterale. In tabella sono  
R sfera 
(mm) 
5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
Hm 0.417 0.563 0.623 0.694 0.753 0.804 
rc grezzo ND 5.25 ± 13% 5.37 ± 9.5% 5.94 ± 5.8% 6.95 ± 4.4% 6.78 ± 3% 
rc corretto ND 8.55 ± 13%  8.01 ± 9.5% 8.12 ± 5.8% 8.90 ± 4.4% 8.19 ± 3% 
3-24. Valutazione dei rapporti di concentrazione usando il metodo delle medie geometriche sulle 
scintigrafie antero-posteriori e le informazioni ottenute da una scintigrafia laterale.  
R sfera 
(mm) 
5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
accuratezza 
senza 
correzione 
(%) 
ND -50 -49 -43 -34 -35 
accuratezza 
con 
correzione 
(%) 
ND -18 -24 -22 -15 -22 
3-25. Accuratezze nel metodo delle medie geometriche, con uso di una scintigrafia laterale, per la 
valutazione del rapporto di concentrazioni sfera/fondo. Confronto dei risultati con e senza correzione 
per gli effetti della PSF. 
 
67 
 
Analisi della scintigrafia inferiore  
In figura 3-18 sono illustrati graficamente i risultati dell’analisi della scintigrafia posteriore. 
In tabella 3-26 sono riportati i risultati delle valutazioni del rapporto rc in corrispondenza delle varie sfere, 
includendo le valutazioni senza e con la correzione per gli effetti  della PSF. In tabella 3-27 sono illustrate le 
accuratezze del metodo di quantificazione confrontando i risultati con e senza correzione per gli effetti della 
PSF.  
 
3-18. Proiezione inferiore: valutazione dei rapporti di concentrazione sfera/fondo. Confronto dei 
risultati con e senza le correzioni per gli effetti della PSF. 
R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
H(d
Inf
sfera) 0.316 0.470 0.538 0.621 0.692 0.4754 
rc grezzo 8.39 ±25% 6.75 ±15% 6.36 ±12% 7.19 ± 7% 6.81 ±5% 7.00 ± 3% 
rc corretto 16.5 ±35% 12.08 ±16%  10.51 ± 12 
% 
10.86 ± 7% 9.37 ±5% 8.96 ± 3% 
3-26. Valutazione del rapporto di concentrazione sfera/fondo a partire dai conteggi letti sulla 
scintigrafie inferiore. Sono messi a confronto i risultati ottenuti senza e con la correzione per gli effetti 
della PSF. 
R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
accuratezza 
senza 
correzione 
(%) 
-20 -35 -39 -31 -35 -33 
accuratezza 
con 
correzione 
(%) 
58 16 0.38 3.7 -11 -14 
3-27. Accuratezze nell’analisi della scintigrafia inferiore per la valutazione del rapporto di 
concentrazioni sfera/fondo. Confronto dei risultati con e senza correzione per gli effetti della PSF. 
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Analisi della scintigrafia superiore  
In figura 3-19 sono riportati i grafici relativi alle valutazioni del rapporto di concentrazioni a partire dai 
conteggi misurati sulla scintigrafia superiore. 
In tabella 3-28 sono riportati i risultati numerici delle valutazioni del rapporto rc in corrispondenza delle 
varie sfere, includendo le valutazioni senza e con la correzione per gli effetti  della PSF. In tabella 3-29 sono 
illustrate le accuratezze del metodo di quantificazione confrontando i risultati con e senza correzione per gli 
effetti della PSF. 
 
3-19. Scintigrafia superiore: valutazione dei rapporti di concentrazione sfera/fondo. Confronto dei 
risultati con e senza le correzioni per gli effetti della PSF. 
R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
H(d
Sup
sfera) 0.563 0.6841 0.730 0.782 0.825 0.861 
rc grezzo 11.44 ± 18% 7.05 ± 8%  6.16 ± 7 % 6.41 ± 5% 7.37 ± 5.4% 7.45 ± 4% 
rc corretto 13.00 ± 18% 9.38 ± 9% 7.99 ± 7%  7.92 ± 5% 8.7 ± 5% 8.5 ± 4% 
3-28. Valutazione del rapporto di concentrazione sfera/fondo a partire dai conteggi letti sulla 
scintigrafie superiore. Sono messi a confronto i risultati ottenuti senza e con la correzione per gli effetti 
della PSF. 
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R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
accuratezza 
senza 
correzione 
(%) 
9.2 -32 -41 -39 -30 -29 
accuratezza 
con 
correzione 
(%) 
24 -10 -25 -24 -17 -19 
3-29. Accuratezze nell’analisi della scintigrafia superiore per la valutazione del rapporto di 
concentrazioni sfera/fondo. Confronto dei risultati con e senza correzione per gli effetti della PSF. 
3.8 Verifica sperimentale: analisi 3D sull’IEC phantom 
3.8.1 Analisi del rapporto Segnale/Rumore sulle immagini 2D 
In analogia con l’analisi effettuata sulle scintigrafie (2D) del fantoccio, in questo paragrafo sono illustrati i 
risultati della valutazione del rapporto segnale/rumore sulle immagini 3D-SPECT, di cui riportiamo (figura 
3-20) la slice del piano equatoriale delle sfere. 
 
3-20. Slice 71 della SPECT 128x128x128 voxel dell’IEC phantom. 
In tabella 3-30 sono riportati i volumi delle ROI sferiche RS centrate sulle immagini delle sfere. Tali volumi 
sono confrontati con i volumi reali delle sfere.  
In tabella 3-31 sono riportate le misure dei conteggi letti in corrispondenza delle sfere (S), del fondo relativo 
(F). A ciascuna misura è stata attribuita un’incertezza, riportata in tabella 3-32. 
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R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
Volume sfera 
(mm
3
) 
600 ± 200 1800 ± 200 3000 ± 200 6000 ± 200 
12000 ± 
1000 
25000 ± 
1000 
Volume RS 
(mm
3
) 
606 1870 3052 5970 12002 25081 
accuratezza(%) 1.0 3.9 1.7 -0.5 0.02 0.3 
3-30. Per ogni sfera, confronto tra il volume della sfera e volume della ROI sferica RS corrispondente, 
con la relativa accuratezza 
R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
conteggi 
sfera 
2073 9125 23965 77664 187100 450010 
conteggi 
fondo 
1479 4749 7578 14901 30037 60404 
3-31. Conteggi letti sulle immagini tomografiche entro le ROI selezionate. 
R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
incertezza 
cont. sfera 
46 96 155 279 433 671 
incertezza 
cont fondo 
38 69 87 122 173 246 
 
3-32. Incertezze associate alle misure di conteggi all’interno delle ROI selezionate sulle immagini 
SPECT. 
In tabella sono presentati i risultati numerici delle grandezze usate per valutare la rivelabilità delle sfere 
rispetto al fondo. I risultati di SNR sono stati riprodotti anche in forma grafica, come in figura. 
Raggio sfera 
(mm) 
5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
R 1.40 1.92 3.16 5.21 6.23 7.45 
Rmax 1.47 1.97 3.22 5.27 6.30 7.49 
Rmin 1.33 1.87 3.11 5.15 6.18 7.41 
SNR 15.63 63.42 188.36 514.45 907.88 1583.76 
CR 6.02 22.57 5.63 133.20 220.58 361.59 
 3-33. Risultati delle analisi di rivelabilità del segnale. 
 
3-21. Rapporto segnale/rumore su immagini 3D-SPECT.  
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3.8.2 Valutazione del rapporto di concentrazioni di attività sfera/fondo 
In questo paragrafo sono illustrati i risultati della valutazione del rapporto di concentrazione sfera/fondo 
analizzando le immagini SPECT dell’IEC-phantom. In tabella 3-34 sono presentati i risultati delle misure di 
concentrazione di conteggi sulle immagini SPECT. In particolare, 
 cS, sono le concentrazioni di conteggi letti in RS relative alle sfere. 
 cF sono le concentrazioni di conteggi del fondo corrispondente ad ciascuna sfera, entro una ROI RF 
equivalente a RS centrata nella data sfera. 
In tabella 3-35 sono riportate le stime dei rapporti di concentrazione sfera/fondo  con e senza le correzioni 
per gli effetti della PSF del sistema di imaging. Tali risultati sono stati ottenuti applicando la formula 
   
  
  
 
3-3 
per la valutazione dei rapporti rc senza correzioni. È stata invece applicata la formula 
   
 
        
  
  
 
          
        
 
3-4 
per introdurre le correzioni per gli effetti di spill in e spill out dei conteggi relativi alle ROI sferiche RS. In 
figura 3-22 sono riportati in forma grafica i risultati delle valutazioni. Infine, in tabella 3-36 sono riportate le 
accuratezze del metodo di quantificazione dei rapporti di concentrazione, confrontando i risultati con e senza 
correzioni per gli effetti della PSF. 
 
3-22. 3D-SPECT: valutazione dei rapporti di concentrazione sfera/fondo. Confronto dei risultati con e 
senza le correzioni per gli effetti della PSF. 
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R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
cS (mm
-3
) 3.42 4.89 7.85 13.01 15.59 17.94 
cF (mm
-3
) 2.44 2.54 2.48 2.50 2.50 2.41 
3-34. Misure di concentrazione in corrispondenza di ciascuna sfera e del relativo fondo. 
R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
H(R,σ) 0.105 0.219 0.288 0.386 0.482 0.574 
rc grezzi 1.40 ± 4% 1.92 ± 2% 3.17 ± 1.5 % 5.2 ± 1.5% 6.24 ± 1% 7.44 ± 1% 
rc corretti 4.82 ±4% 5.22 ± 6% 8.53 ± 3% 11.89 ± 
1.5% 
11.87 ± 1% 12.24 ± 1% 
3-35. Valutazione del rapporto di concentrazioni sfera/fondo senza e con le correzioni per gli effetti 
della PSF. 
R sfera (mm) 5.23 7.55 8.95 11.27 14.2 18.14 
accuratezza 
senza 
correzione 
(%) 
-87 -82 -69 -50 -40 -28 
accuratezza 
con 
correzione 
(%) 
-53 -50 -18 14 13 17 
3-36. Accuratezze del metodo di valutazione dei rapporti di concentrazione sfera/fondo, con e senza 
correzioni per gli effetti della PSF. 
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4 Discussione e conclusioni 
4.1 Discussione 
La verifica in fantoccio del metodo di quantificazione dell’attività rappresenta un test riproducibile e quindi 
oggettivo per valutare l’accuratezza del metodo stesso. 
 Il rapporto di concentrazione di attività tra la sfera e il fondo è stato scelto come parametro di valutazione 
del metodo perché esso rende i risultati del le indagini indipendenti dalla taratura del sistema di imaging e 
dipendenti solo da 
 le caratteristiche strutturali del fantoccio, 
 le impostazioni di acquisizione delle immagini, 
 le caratteristiche della Point Spread Function del sistema di imaging. 
 Fissati i primi due gruppi di parametri, il metodo risulta dipendente solo dalla PSF. La correzione dei suoi 
effetti sulla distribuzione di conteggi nello spazio-immagine costituisce l’obiettivo primario del presente 
lavoro di tesi. Pertanto, il modo in cui la verifica del metodo di quantificazione dell’attività  è stato progettata  
risulta a priori adatto al suo scopo. 
I risultati delle verifiche sul fantoccio hanno mostrato che l’introduzione di una correzione che includa gli 
effetti della PSF del sistema d’imaging sui conteggi misurati nelle ROI migliora l’accuratezza di valutazione 
del rapporto di concentrazione sfera/fondo.  Il metodo più idoneo per la quantificazione di attività su 
immagini scintigrafiche è risultato essere quello delle medie geometriche ottimizzato con la correzione per 
gli effetti di spill in e spill out introdotti dalla PSF.  
Il metodo delle medie geometriche dei conteggi misuati su due scintigrafie contrapposte, rappresenta il modo 
standard (rif biblio)di analizzare le immagini medico-nucleari. Per tale motivo esso è stato esplorato nel 
presente lavoro. Per le ipotesi su cui si basa, tale metodo è tanto più efficace quanto più i distretti anatomici  
coinvolti nell’imaging medico nucleare sono caratterizzati da variazioni piccole del coefficiente 
d’attenuazione lineare. La configurazione dell’IEC phantom riproduce sperimentalmente tale situazione 
elementare. 
Poiché la terapia radiometabolica con 
223
Ra è rivolta al trattamento delle metastasi ossee, i fotoni di imaging 
emessi dal radiofarmaco attraversano almeno due densità di massa molto diverse tra loro (tessuto e osso), 
circostanza che falsifica l’ipotesi per applicare il metodo delle medie geometriche.  In tal caso risulta più 
appropriato analizzare singole immagini scintigrafiche e ottenere informazioni di tipo morfologico sul 
distretto anatomico trattato,  tramite una CT del paziente o eseguendo almeno un paio di proiezioni  a raggi 
RX del paziente, per esempio una vista antero o posteriore e una laterale. 
Quanto detto giustifica l’analisi effettuata sulle singole scintigrafie del fantoccio test,  sulle quali le 
operazioni di correzione per gli effetti della PSF sui conteggi costituiscono un’ottimizzazione della 
quantificazione di attività. 
La scelta di  effettuare una proiezione scintigrafica laterale non ha migliorato i risultati ottenuti con il metodo 
delle medie geometriche. Tuttavia essa è necessaria in vista di effettuare un treatment planning 
personalizzato. Occorre, infatti, avere informazioni anche sul volume della lesione in cui la concentrazione 
dell’attività (quantificata) si è accumulata. Inoltre, una proiezione scintigrafica può essere utilizzata per 
conoscere la profondità a cui una lesione captante si trova rispetto alla superficie del paziente. Tale 
informazione può essere sfruttata nelle quantificazioni sulla singola scintigrafia anteriore o posteriore del 
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paziente, in alternativa o in aggiunta ad un esame radiografico (RX statica o tomografica), compatibilmente 
con le condizioni cliniche del paziente e con la sua compliance.  
Le inaccuratezze dei risultati sui rapporti di concentrazione stimati a partire dalle immagini 3D-SPECT sono 
interpretabili alla luce del fatto che le correzioni introdotte con il metodo proposto in questa tesi catturano 
solo gli effetti della PSF ma non considerano altri effetti, come lo scatter o l’attenuazione. Le immagini 
analizzate, infatti, sono già il risultato dell’applicazione di un algoritmo di ricostruzione 3D dei dati acquisiti 
dalle gamma-camere del sistema d’imaging. L’algoritmo introduce delle correzioni agli effetti di scatter e di 
attenuazione dei fotoni emessi dal corpo del paziente. Tali correzioni migliorano la qualità visiva delle 
immagini. Tuttavia non si riesce a schematizzare in modo analitico o comunque elementare i loro effetti sulla 
distribuzione dei conteggi nello spazio immagine, usando solo le immagini finali ma senza avere accesso ai 
dettagli dell’algoritmo di ricostruzione del sistema d’imaging. 
Il metodo di ottimizzazione della quantificazione dell’attività proposto in questa tesi è una strategia di 
ottimizzazione post-processing. Agendo direttamente sulle immagini finali, esso è applicabile su ogni 
sistema 3D-SPECT, dopo averne misurato la PSF e il coefficiente di sensibilità,per associare i conteggi per 
voxel ad una concentrazione d’attività,  avendo fissato i parametri di ricostruzione delle immagini grezze. Se, 
per esempio, si utilizza un algoritmo iterativo OSEM, occorre fissare il numero di iterazioni e il numero di 
subset rispetto a cui l’algoritmo agisce.  
Analogamente, il metodo di ottimizzazione può essere facilmente implementato con l’imaging scintigrafico, 
avendo cura di fissare i parametri di acquisizione delle immagini. In particolare è necessario fissare le 
distanze delle gamma-camere rispetto al COR del sistema d’imaging e alla superficie del paziente, o 
comunque a conoscerle nella fase di applicazione del metodo correttivo. Anche in questo caso, occorre una 
taratura del sistema in termini di determinazione del coefficiente di sensibilità delle gamma-camere e della 
PSF. 
Il metodo, dunque, si può ugualmente applicare alle immagini diagnostiche (radiotracciante con Tc-99m) dei 
pazienti candidati per la terapia radiometabolica con 
223
Ra, sia alle immagini scintigrafiche di controllo sui 
pazienti, dopo aver ricevuto l’attività terapeutica del radiofarmaco alfa-emettitore. In questo secondo caso, è 
necessaria anche la conoscenza degli effetti d’attenuazione che il corpo del paziente ha sui fotoni  
polienergetici emessi nei decadimenti della famiglia radioattiva del Ra-223. Precedenti lavori, hanno, infatti 
concluso che un’imaging scintigrafico ottimale con il Ra-223 viene eseguito acquisendo 
contemporaneamente fotoni su più finestre energetiche.   
Per includere gli effetti di attenuazione dei fotoni del Ra-223 è stato proposto un metodo semplice con cui 
ricavare sperimentalmente un coefficiente d’attenuazione efficace μeff. Il metodo si configura come una fase 
aggiuntiva del processo di taratura preliminare del sistema d’imaging. Infatti, basta acquisire un’immagine 
della sorgente di  Radio-223, in corrispondenza di ciascuna delle finestre energetiche scelte per l’imaging 
multi picco, e valutare le efficienze di conteggio rapportando i conteggi  letti sulla singola immagine con i 
conteggi  totali nell’immagine somma delle immagini monoenergetiche. La conoscenza teorica dei 
coefficienti d’attenuazione lineare associati alle singole energie dei fotoni coinvolti completa le informazioni 
necessarie per eseguire il metodo. 
Il metodo è stato validato sperimentalmente per confronto con una procedura standard. Questa consiste in 
una misura del coefficiente d’attenuazione lineare, attenuando con spessori crescenti un fascio di fotoni il cui 
spettro è ipotizzato monocromatico, con un’energia media ed una larghezza di spettro energetico. La 
validazione è stata eseguita usando solo spessori di materiale acqua-equivalente. Tuttavia il metodo è 
generale e può essere usato per assegnare ad un generico materiale (tessuto, osso) un coefficiente di 
attenuazione lineare efficace in corrispondenza dello spettro fotonico usato per l’imaging.  
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Per quanto riguarda il Rapporto Segnale/Rumore (SNR) sulle immagini scintigrafiche delle sfere dell’IEC 
phantom, i risultati ottenuti mostrano che non basta soddisfare un criterio di rivelabilità visiva della sfera 
rispetto al fondo, per avere un’immagine medico-nucleare adeguata per quantificazioni di concentrazioni 
d’attività. Infatti, secondo il criterio di Rose, un segnale è visivamente distinguibile rispetto al fondo quando 
l’SNR è pari a 5. D’altra parte, i risultati delle verifiche del presente lavoro mostrano in accuratezze 
dell’ordine del 25% anche in corrispondenza di un SNR pari a 18. 
4.2 Conclusioni 
Il presente lavoro di tesi ha permesso di esplorare le potenzialità di un metodo di ottimizzazione della 
quantificazione della distribuzione d’attività iniettata in un paziente, a partire da immagini medico-nucleari. 
Esso è stato escogitato in vista di effettuare una dosimetria personalizzata a priori su pazienti trattati con 
Radio-223, sfruttando le immagini diagnostiche Whole-Body (WB) ottenute per mezzo di un radiotracciante 
bone-seeking marcato con 
99m
Tc. 
Le verifiche sperimentali con fantoccio IEC hanno mostrato che il metodo proposto corregge gli effetti di 
redistribuzione dei conteggi nel dominio spaziale delle immagini, dovuti alle dimensioni finite della Point 
Spread Function del sistema d’imaging. La correzione produce miglioramenti in termini di accuratezza delle 
quantificazioni, permettendo discrepanze entro il 25% (in fantoccio) in corrispondenza di un rapporto 
minimo D/FWHM pari a 1.28, tra il diametro D della sfera  e la FWHM della PSF del sistema d’imaging. Ciò 
è valido sia con imaging 2D che 3D. 
Il metodo agisce sulle immagini finali prodotte dal sistema d’imaging, quindi, nel caso dell’imaging 3D-
SPECT, è un metodo post-processing. Per poter essere applicato è sufficiente aver fissato i parametri 
d’acquisizione delle immagini, in particolare i parametri di ricostruzione delle immagini 3D-SPECT, e aver 
effettuato una misura del coefficiente di sensibilità e della dimensione della PSF del sistema d’imaging. 
Per tale motivo, il metodo di ottimizzazione proposto è generale, ossia esso può essere applicato su vari 
sistemi d’imaging e anche con diversi radiotraccianti. Per lo stesso motivo esso può essere applicato anche 
l’ottimizzazione della quantificazione di attività sulle immagini  post –terpia  con 223Ra, migliorando i 
risultati di una dosimetria personalizzata a posteriori.  
Il metodo di quantificazione escogitato ha le potenzialità per diventare un metodo che uniformi la 
quantificazione di attività su immagini medico-nucleari in relazione alla conduzione di studi multicentrici. 
La procedura che implementa il metodo, permetterebbe un interconfronto diretto di immagini prodotte da 
differenti Medicine Nucleari con differenti scanner e procedure, a patto di conoscere i parametri scelti sul 
sistema di imaging al momento dell’acquisizione delle immagini. 
Per completare la messa a punto del metodo che ottimizza la quantificazione d’attività su immagini-nucleari 
e realizzare un treatment planning personalizzato per pazienti sottoposti a terapia radiometabolica con 
223
Ra 
occorrerà effettuare verifiche della sua applicabilità sulle immagini diagnostiche pazienti. Inoltre si dovrà 
valutare in che misura la biodistribuzione e la farmacocinetica del radiotracciante diagnostico sono 
assimilabili a quelle del radiofarmaco di terapia. In particolare si dovrà valutare il rapporto tra la 
concentrazione di Ra-223 accumulata nelle metastasi e quelle nell’intestino.   
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